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1 Introduction générale 
 
Adhérence ? Compliance ? Observance ? Avec tous ces termes on s’y perdrait. Il est vrai que 
ces notions plutôt récentes interrogent de plus en plus sur le suivi de son traitement par un 
patient. En effet, leur interprétation reste assez subtile mais indispensable pour que le patient 
puisse pleinement tirer profit de son traitement.  
De façon plus précise, l’adhésion thérapeutique à un traitement est aujourd’hui un enjeu 
économique et sociétal majeur dans la prise en charge du patient. A l’échelle mondiale, on 
estime que les coûts évitables liés au manque d’adhésion thérapeutique pourraient aller 
jusqu’à 300 milliards de dollars. En ce qui concerne le taux d’adhésion, celui-ci serait 
seulement de 50 % en moyenne, plus faible encore dans le cas d’un traitement chronique. En 
effet, les chiffres parlent de 80% des patients atteints de maladie chronique qui ne suivent pas 
correctement leur traitement (Lamouroux et al., 2005)  
Les causes du manque d’adhésion sont multiples : l’oubli, le manque d’information mais 
également l’impact réel du traitement sur la vie quotidienne comme la douleur, mais aussi les 
effets secondaires et indésirables associés. On sait aujourd’hui que ces facteurs sont 
directement liés à la voie d’administration du traitement. C’est pourquoi, le changement de 
voie d’administration d’un principe actif peut avoir une réelle influence sur l’adhésion 
thérapeutique.  
Il existe actuellement sur le marché deux principales voies d’administration que sont la voie 
injectable et la voie orale, la voie orale représentant à elle seule 70% des médicaments 
administrés de par ces nombreux avantages (indolore, autonomie, faible coût...). 
Concernant le marché de l’injectable, les bio-médicaments (issus d’une substance biologique) 
sont en plein essor et sont largement représentés. Ils sont en effet difficilement 
administrables par voie orale car rapidement dégradés par le tractus digestif.  
C’est le cas de l’insuline par exemple, bio-médicament d’origine protéique et acteur majeur 
sur le marché de l’injectable. Elle est utilisée dans le traitement du diabète, maladie chronique 
qui touche plus de 422 millions de personnes dans le monde d’après l’organisation mondiale 
de la santé (OMS) et dont 20 % sous insulinothérapie ce qui correspond à un marché de plus 
38 milliards d’euros. 
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Mais c’est également le cas de l’héparine, anticoagulant de référence utilisé dans le traitement 
de la maladie thromboembolique veineuse dont la consommation ne fait que croitre. En 
moyenne, environ 500 millions de doses d’héparine sont administrées chaque année dans le 
monde représentant un marché mondial estimé à 3,9 milliards de dollars. 
C’est dans ce contexte que le Centre européen d’étude du Diabète (CeeD) a développé, en 
collaboration avec l’Institut Charles Sadron (ICS), un nouveau vecteur pharmaceutique 
complexe permettant une administration de principes actifs notamment de bio-médicaments 
par voie orale faisant l’objet d’un dépôt de brevet en 2004 (brevet CeeD/CNRS : 
WO2004096172). Ce système est composé d’une gélule gastro-résistante renfermant un 
système nanoparticulaire contenant le principe actif à administrer. 
Ce vecteur a déjà démontré sa faisabilité et son efficacité avec l’insuline mais une optimisation 
reste nécessaire afin d’envisager que ce traitement puisse être adressé aux patients. Ces 
travaux ont donc consisté en l’optimisation de ce système de double encapsulation pour 
permettre l’administration orale d’insuline.  
En parallèle, le système nanoparticulaire a été transposé à l’héparine, en vue également d’une 
future administration par voie orale. 
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2 Etat de l’art 
 
2.1 L’adhésion thérapeutique  
 Quelques chiffres 
On estime aujourd’hui que les coûts évitables liés au manque d’adhésion thérapeutique 
seraient de l’ordre de 100 à 300 milliards de dollars, soit environ 8 % des dépenses de santé 
annuelles (Bosworth et al., 2011). 
Le taux d’adhésion quant à lui possède une grande disparité selon les études mais serait de 
50 % en moyenne selon l’OMS. 
Dans le cas des maladies chroniques (diabète, ostéoporose, hypercholestérolémie,...), ce taux 
chuterait à 40 % (avec un coût estimé à 9 milliards d’euros) d’où l’importance d’une mise en 
place d’un suivi intensifié pour ce type de pathologies. 
C’est dans ce contexte que chaque année des millions de personnes meurent dû à un manque 
d’adhésion. En Europe, on estime ce chiffre à environ 200 000 personnes (European Patients 
Forum (EPF)).  
 
 Définitions  
2.1.2.1 Compliance/observance 
La compliance (ou observance), premier terme ayant vu le jour est définie d’après l’OMS 
comme : « l’importance avec laquelle les comportements (en termes de prises 
médicamenteuses, de suivi de régime ou de changement de mode de vie) d’un individu 
coïncident avec les conseils médicaux ou de santé », autrement dit le comportement du 
patient à suivre parfaitement ses indications thérapeutiques prescrites par le médecin (Y. 
Cottin et al., 2012). 
Mais cette notion de compliance est aujourd’hui très controversée. En effet, l’obéissance 
associée à ce terme renvoie à une image de soumission du patient à la fois au traitement mais 
également à son prescripteur (Osterberg et al., 2005). C’est pourquoi aujourd’hui d’autres 
notions remplacent le terme compliance. C’est le cas de l’adhésion thérapeutique. 
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2.1.2.2 Adhésion thérapeutique 
Le terme adhésion thérapeutique a vu le jour afin de prendre en compte le degré 
d’acceptation du patient à son traitement. Sa définition d’après l’OMS étant «une 
appropriation réfléchie de la part du patient sur la prise en charge de sa maladie et de ses 
traitements, associée à la volonté de persister dans la mise en pratique d’un comportement 
prescrit » (Y. Cottin et al., 2012). En d’autres termes, l’adhésion fait intervenir les attitudes et 
la motivation du patient qui doit « adhérer » à son traitement et non s’y soumettre. L’adhésion 
concerne non seulement le prise médicamenteuse mais également les mesures non 
pharmacologiques comme l'hygiène de vie comprenant l'alimentation par exemple (Kettler et 
al., 2002). Ainsi, l'adhésion prend cette fois en compte le patient lui-même et est vue comme 
une participation active, volontaire et collaborative de celui-ci dans le but de produire un désir 
de prévention mais surtout un résultat thérapeutique.  
De plus, à travers cette notion, une réelle interaction entre le patient et le praticien est donc 
créée entraînant la responsabilité de ce dernier lors de la survenue d’une non-adhésion. 
L’adhésion prend également en compte les facteurs psychologiques ou encore 
environnementaux ce qui permet de mettre en lumière que l’acceptation du traitement par 
le patient n’est pas figée dans le temps (Lamouroux et al., 2005). 
En revanche, cette notion d’adhésion est plus difficilement mesurable que la notion de 
compliance. 
 
❖ Trois types de non-adhésion 
De nombreuses études ont essayé d’établir des « classements » de non compliance/non 
adhésion. Par exemple, Lask défini trois grades : complètement adhérent, partiellement 
adhérent ou non compliant (Lask, 1994). Une autre étude présente les catégories suivantes : 
les patients ayant une compréhension adéquate de leur maladie, ceux qui présentent une 
résistance psychologique face à leur maladie et enfin ceux qui malgré l’éducation 
thérapeutique choisissent de ne pas être compliants (Koocher et al., 1990).  
Enfin, Jimmy et al., classent la non adhésion en trois catégories que sont l’adhésion primaire, 
secondaire et tertiaire (Jimmy et al., 2011) classement plus récent et plus simple à expliquer 
pour le patient où les trois catégories représentant trois différents degrés de non-adhésion. 
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La non adhésion primaire, appelée aussi adhésion « non respectée » réside dans le fait de ne 
pas initier son traitement soit en refusant d’aller le chercher en pharmacie ou même tout 
simplement dans la non-initiation du traitement alors que celui-ci est en notre possession. 
La non adhésion secondaire quant à elle peut être définie comme « non persistante » c’est-à-
dire qu’elle consiste à stopper son traitement de sa propre volonté mais de façon non 
intentionnelle dû à une incompréhension, un manque de communication ou encore de 
ressource. 
Enfin, la non adhésion tertiaire dite « non conforme » consiste en l’arrêt du traitement par le 
patient de façon intentionnelle ou bien en une mauvaise prise de celui-ci passant par des 
doses non respectées et/ou des oublis par exemple. 
Afin d’approfondir cette démarche de prise en compte du patient et d’une réelle relation 
patient-praticien, le terme de concordance a récemment vu le jour. 
 
2.1.2.3 Concordance 
La concordance met l'accent sur l’échange patient-prescripteur sur la base d’une discussion 
où les points de vue des deux parties sont entendus. Ainsi, les croyances et les préférences du 
prescripteur et du patient sont pleinement prises en considération, en reconnaissant que les 
opinions du patient sont primordiales (questions ouvertes entre les deux acteurs). La 
concordance renvoie donc à une relation égale entre le patient et le praticien (Fraser, 2010). 
En revanche, ce terme est encore trop peu utilisé à ce jour. 
 
 Facteurs et raisons influençant la non adhésion 
La non adhésion thérapeutique à un traitement ne doit donc en aucun cas être considérée 
comme un problème propre au patient. En effet, il provient plutôt d’un manque d’accord 
entre le professionnel de santé et son patient, notion plus que bien définie dans le terme 
concordance.  
Les raisons de cette non adhésion sont multiples et dépendent de cinq dimensions autour de 
l’observance qui sont définies précisément par l’organisation mondiale de la santé (OMS) : le 
traitement, le système de soin, le patient, la maladie et enfin les facteurs démographiques et 
socio-économiques (Y. Cottin et al., 2012) (Figure 1).  
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Figure 1 : Dimensions de l’observance selon l’OMS 
D’après www.who.int 
 
Parmi ces dimensions, de nombreuses causes influencent la non-adhésion. Parmi elles, l’oubli 
(patient), le manque d’information données aux patients (système de soin) ainsi que la 
douleur et l’impact social associés au traitement (Jin et al., 2008) sont les plus répertoriés. 
2.1.3.1 L’oubli  
L’oubli est la raison la plus commune. Elle est définie par la non adhésion primaire et est 
associée selon les chiffres à l’initiation au traitement. En effet, 12 % des patients ne vont pas 
chercher leur traitement. Parmi ceux qui vont le chercher, 12 % ne le commencent pas 
(DeBrincat, 2012) 
2.1.3.2 Le manque d’informations données aux patients  
Le manque d’informations met en jeu le patient ainsi que le praticien et peut concerner le 
choix du traitement mais également le rapport bénéfices/risques ainsi que les symptômes de 
la maladie. En effet, un médecin prend en moyenne 49 secondes pour expliquer son 
traitement à un patient (Tarn et al., 2008) ce qui semble trop peu au vu du nombre 
d’informations dont le patient a besoin pour adhérer à son traitement. 
2.1.3.3 Douleur et impact social 
La douleur et l’impact sont associés au traitement lui-même. En effet les doses, la fréquence 
ainsi que les effets secondaires et indésirables peuvent avoir un impact considérable sur la vie 
du patient et peuvent être directement liés à la voie d’administration représentant également 
un facteur d’influence (Jin et al., 2008). 
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2.1.3.4 Deux cas particuliers  
 L’adhésion dans les maladies chroniques 
De nombreuses études ont montré une forte diminution de l’adhésion thérapeutique dans le 
cas des maladies chroniques. En effet, comme exposé précédemment, le nombre de prises 
ainsi que la durée du traitement peuvent avoir un impact majeur sur cette adhésion 
thérapeutique ce qui est le cas par exemple pour le diabète et les injections pluriquotidiennes 
d’insuline qui y sont associées (Garcia-Perez et al., 2013). C’est pourquoi, la notion d’adhésion 
est la plupart du temps utilisée dans le cas de traitements chroniques. 
 L’adhésion en clinique 
Le taux d’adhésion en essais cliniques est plus élevé et cela s’explique par l’accompagnement 
et le suivi des patients. En effet, ceux-ci reçoivent beaucoup d’attention pendant l’étude. De 
plus, les patients sont sélectionnés au préalable pour une meilleure adhésion. Malgré cela, 
seulement 43 à 78 % d’adhésion selon les études sont observés lors d’essais cliniques dans le 
cas des maladies chroniques ce qui confirme l’impact réel de la fréquence et la longueur du 
traitement en lui-même sur cette adhésion malgré un suivi intensif. 
 
 Mesure de l’adhésion 
Comme dit précédemment, la mesure de l’adhésion est difficilement mesurable dans son 
intégralité. Mais diverses méthodes existent afin de pouvoir s’en approcher. Ces méthodes 
peuvent être réalisées de façon directe ou indirecte (Osterberg and Blaschke, 2005). 
2.1.4.1 Directe 
De manière directe, cela peut aller de la simple observation du patient, en examinant la 
réponse aux traitements par exemple, ce qui peut être un fort indicateur de l’adhésion 
thérapeutique. En revanche, dans certaines pathologies cette méthode reste limitée car 
l’interaction de différents traitements peut biaiser cette réponse. 
Une autre stratégie plus concrète consiste à réaliser des examens médicaux (prise de sang ou 
analyse d’urine) afin de doser les métabolites du traitement dans le cas d’une élimination 
rénale. Mais cette méthode reste très inconfortable pour le patient qui doit effectuer de 
nombreux examens afin d’obtenir toutes les réponses nécessaires.  
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2.1.4.2 Indirecte 
De façon indirecte, une méthode simple à mettre en place est le questionnement du patient 
sur son traitement. En revanche, cette méthode présente un inconvénient qui est le manque 
d’objectivité du patient à l’égard de son traitement qui a souvent tendance à surestimer sa 
conformité (Abbott et al., 1996) malgré la facilité et l’accessibilité aux données, compliquant 
ainsi la mesure. 
La seconde stratégie indirecte est d’utiliser des moyens plus techniques comme un moniteur 
électronique qui enregistre la date et l’heure de chaque prise du traitement. Ces données 
peuvent ensuite être téléchargées par le praticien. Cette méthode possède l’avantage d’être 
non invasive et de collecter beaucoup de données sur une longue période. Par contre, elle ne 
permet pas l’apport d’informations sur son hygiène de vie (sport, alimentation…) nous plaçant 
ainsi dans un cadre de compliance c’est-à-dire de comportement de prise du médicament 
uniquement. De plus, son coût reste élevé (Kettler et al., 2002; McNamara et al., 2009; Modi 
et al., 2006). 
 
 Stratégies pour augmenter l’adhésion 
La première étape consiste à identifier la mauvaise observance ainsi que ses causes par des 
questions qui doivent être « ouvertes » afin d’analyser le niveau de non-adhésion du patient 
et ainsi instaurer un réel accompagnement par la suite (Figure 2). 
 
Figure 2 : Les étapes pour augmenter l’adhésion thérapeutique 
D’après http://slideplayer.fr/slide/10055396/ 
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Le patient doit, dans un premier temps, se sentir soutenu, c’est ce que l’on appelle l’éducation 
thérapeutique du patient (ETP). Elle est principalement appliquée dans le cas des maladies 
chroniques. Elle permet en autre d’instaurer la stratégie de base qui est l’instauration d’une 
relation solide entre le patient et les praticiens (Osterberg and Blaschke, 2005). 
 
2.1.5.1 L’éducation thérapeutique du patient (ETP) 
L’ETP est définie par l’OMS comme une façon d’aider les patients à acquérir ou maintenir les 
compétences dont ils ont besoin pour gérer au mieux leur vie avec une maladie chronique. 
Plus concrètement, l’ETP correspond à une réelle prise en charge du patient qui comprend des 
activités organisées ainsi qu’un soutien psychosocial afin que les patients restent conscients 
et informés de leur maladie mais aussi des soins, de l’organisation, des procédures 
hospitalières et des comportements liés à la santé et à la maladie. Cela permet aux patients 
et à leur famille de mieux comprendre leur maladie et leur traitement. Ils peuvent ainsi mieux 
assumer leurs responsabilités dans leur propre prise en charge, et améliorer leur qualité de 
vie. 
Les finalités de l’ETP sont l’acquisition et le maintien par le patient de compétences d’auto-
soins dans le but de sauvegarder la vie du patient en tenant compte des besoins spécifiques 
de chaque patient ainsi que le vécu et l’expérience antérieure de celui-ci. 
 
2.1.5.2 La relation patient-médecin 
Au-delà de l’ETP qui est un cadre d’accompagnement bien défini, diverses stratégies peuvent 
également être mises en place au sein même de la relation patient-praticien, répertoriées 
dans le tableau 1. 
La première stratégie est une réelle communication avec les praticiens et une accessibilité à 
ces informations afin d’éviter les préoccupations de la part du patient. Dans un premier temps, 
le praticien doit savoir s’adapter à l’éducation et aux croyances de chacun et ainsi adapter 
l’information fournie dans son discours. De plus, il doit avoir une attitude positive, solidaire et 
confiante dans sa relation avec son patient. Il doit l’impliquer dans le processus de prise de 
décision tout en évitant de faire des suppositions sur lui ou sur ses préférences concernant le 
traitement.  
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Un exemple commun concerne les effets de l’absence de traitement où les patients ignorent 
le plus souvent les conséquences que peuvent avoir un retard de prise ou la suppression d’un 
traitement (Farsaei et al., 2014). 
Stratégies Interventions spécifiques 
  
Simplification du traitement 
Ajustement des doses, fréquence, heures 
Adapter aux activités du patient 
Utilisation d’outils comme des alarmes, 
piluliers… 
Communiquer les connaissances sur le 
traitement 
Discussion avec les praticiens (infirmière, 
médecin, pharmacien) 
Distribution d’informations écrites + sites 
internet 
Modifier les croyances du patient 
Balance bénéfices/risques 
Récompenses 
Réduire les imprévus 
Communication avec le patient et sa famille 
Messages directes, écoute active 
Faire des rappels 
Prise de rendez-vous 
Inclure le patient dans les décisions 
Visite à domicile 
Support familiale 
Supprimer les préjugés 
Augmenter la compréhension du 
traitement 
Evaluer l’adhésion 
Rapport (par le patient) 
Compteur de pilule ou examens médicaux 
 
Tableau 1 : Stratégies pour augmenter l’adhésion thérapeutique 
D’après (Atreja et al., 2005) 
La seconde stratégie est d’agir sur le traitement en lui-même, le but étant de simplifier le 
quotidien du patient par la modification des spécificités du traitement. Celles-ci peuvent être 
la fréquence de prise, la posologie, les effets secondaires et indésirables ou encore la douleur 
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du traitement. Celles-ci peuvent être adaptées aux activités quotidiennes du patient et ainsi 
augmenter l’adhésion thérapeutique.  
 
Les spécificités d’un traitement ont donc un réel effet sur l’adhésion thérapeutique accentué 
dans le cas des maladies chroniques.  
Il est également connu que ces spécificités peuvent être largement influencées par la voie 
d’administration du médicament (Kelloway et al., 1994). En effet, dans un traitement 
chronique, la voie d’administration peut être plus ou moins adaptée à la vie quotidienne du 
patient devenant plus ou moins contraignante. Elle peut également réduire certains effets 
indésirables ou être moins douloureuse (EPF, 2015 ; (Farsaei et al., 2014)) ce qui pourrait 
donc engendrer un effet sur l’adhésion thérapeutique. 
C’est pourquoi une stratégie de changement de voie d’administration est envisageable pour 
certains bio-médicaments administrés de façon chronique. 
2.2 Les bio-médicaments et leur voie d’administration 
 Les bio-médicaments 
Les bio-médicaments sont définis comme diverses classes de médicaments dont le point 
commun est de faire appel à une source biologique comme matière première du principe actif 
qu’ils renferment (Leem). Ils sont aujourd’hui en plein essor avec une augmentation de mise 
sur le marché Français constante depuis plus de 20 ans. En 2014, on dénombrait 173 bio-
médicaments commercialisés en France (Figure 3). 
 
Figure 3 : Nombre de bio-médicaments commercialisés en France par année 
D’après www.leem.org 
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En 2017, sept des dix médicaments les plus vendus étaient des bio-médicaments (Genetic 
engeneering and Biotechnology News). 
Ils existent de nombreuses catégories de bio-médicaments réparties dans différents domaines 
pharmacologiques dont les trois principales sont les vaccins, les protéines thérapeutiques et 
les anticorps monoclonaux représentant environ 60 % des bio-médicaments commercialisés 
(Figure 4). 
 
 
Figure 4 : Domaines pharmacologiques des bio-médicaments commercialisés en France en 2013 (en %) 
D’après www.leem.org 
Mais d’autres domaines pharmacologiques avec les facteurs de croissance, les facteurs de 
coagulation ou encore les anticoagulants ne sont pas à négliger.  
L’inconvénient majeur des bio-médicaments est lié à leur mode d’administration, uniquement 
par voie injectable. Ils ont en effet la particularité d’être pour la plupart d’origine protéique et 
seront donc dégradés dans le tractus digestif. De plus, la plupart des bio-médicaments sont 
des molécules de taille importante. Leur absorption par voie orale est donc complexe. 
 
 La Voie d’administration des bio-médicaments : la voie parentérale 
La voie injectable est la voie utilisée pour l’administration de bio-médicaments de par leur 
sensibilité aux différentes barrières de l’organisme rencontrées avec la plupart des autres 
voies d’administration. En effet, la voie injectable est la voie d’administration la plus directe, 
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sans barrière et permet donc un contact direct avec le sang ou les liquides interstitiels 
entraînant un effet rapide.  
En revanche, d’un point de vue adhésion thérapeutique, la douleur de l’injection et le risque 
d’infection peuvent avoir un réel effet négatif.  
Les principaux modes de pénétration par voie parentérale sont la voie intraveineuse, la voie 
intramusculaire et la voie sous-cutanée (Jin et al., 2015). 
D’abord, la voie intraveineuse (IV) est la voie d’urgence avec un effet très rapide après 
environ 15 secondes. Cette voie est également privilégiée dans le cas de médicaments non 
tolérés en sous-cutanée (SC) ou intramusculaire (IM). Les solutions doivent être aqueuses ou 
émulsionnées pour pouvoir être administrées. Par exemple, l’héparine type Choay®, 
anticoagulant est un bio-médicament administré par voie intraveineuse dans le traitement 
curatif d’urgence des thromboses veineuse profondes et de ses complications associées. 
Mais également, la voie sous-cutanée a une action plutôt lente et utilisée 
principalement pour des médicaments en solution aqueuse. Cette voie possède l’inconvénient 
d’être douloureuse, avec un risque infectieux assez important ainsi qu’une restriction au 
niveau du volume d’injection. Malgré cela, de nombreux bio-médicaments sont administrés 
par voie sous-cutanée de par sa durée d’action variable selon le principe actif. C’est le cas de 
l’insuline dont l’action varie de 10 minutes à 42 heures selon le type d’insuline administrée. 
Certains bio-médicaments peuvent également être implantés sous la peau et permettre une 
administration sur du long terme (Guarnieri, 2014) comme par exemple l’implant contraceptif 
ayant une durée d’action jusqu’à trois ans. Enfin, les vaccins, bio-médicaments les plus 
commercialisés sont également administrés par cette voie. 
Puis la voie intramusculaire qui permet principalement l’injection de préparations 
spécifiques, comme des solutions lipophiles autrement plus douloureuses lorsqu’elles sont 
injectées en sous-cutanée. Au niveau de la vitesse d’action, celle-ci est comparable à la voie 
sous-cutanée. En revanche, le risque est plus important comme celui d’une piqûre nerveuse 
ou vasculaire mais elle présente également un risque infectieux et hémorragique potentiel. 
Enfin, la voie IM peut également être assez douloureuse (Nicoll et al., 2002). 
Enfin, une autre voie utilisée principalement en préclinique est la voie intrapéritonéale 
(IP). C’est une voie parentérale qui permet une action rapide du principe actif, avec une vitesse 
d’action supérieure aux voies sous-cutanée et intramusculaire. Elle présente une diffusion 
dans la cavité péritonéale facilitée par rapport aux voies sous-cutanée ou intramusculaire par 
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exemple. D’autre part, cette voie d’administration respecte un premier passage hépatique 
avant d’atteindre la circulation générale (Liu et al., 2003) (voir paragraphe 2.2.3 pour la 
définition du premier passage hépatique). 
 
 La voie orale, une voie d’administration stratégique 
La voie orale est la voie la plus utilisée pour l’administration des médicaments en 2014 
représentant 70 à 80 % des médicaments administrés sur le marché en France (ANSM, 2014). 
C’est une voie d’administration lente due à une absorption en plusieurs étapes et qui possède 
l’inconvénient de ne pas pouvoir être utilisée sur un patient inconscient. En revanche, cette 
voie présente de nombreux avantages comme une prise médicamenteuse aisée, sans douleur 
et sans matériel donc bien acceptée par le patient (Yun et al., 2013). De plus, des doses 
importantes peuvent être administrées en une seule prise. 
D’un point de vue physiologique, cette voie est caractérisée par son tractus gastro-intestinal, 
une surface d’absorption intestinale importante (200m²) mais également par la présence 
d’enzymes et de variations de pH (Liu et al., 2003).  
Par voie orale, le médicament suit donc le cheminement suivant : une prise par la bouche, le 
médicament rejoint ensuite l’estomac, le petit intestin, le gros intestin, le foie par la veine 
porte et son premier passage hépatique avant d’atteindre la circulation sanguine et l’organe 
cible (Figure 5). 
Arrêtons-nous sur le foie qui joue un rôle capital. En effet, il a pour rôle de métaboliser certains 
principes actifs grâce à ses enzymes en un ou plusieurs composés (métabolites) grâce à deux 
phases de réactions que sont une réaction d’oxydation/réduction ou d’hydrolyse par le 
cytochrome P450 puis une phase de conjugaison soit de glucides ou de sulfates permettant 
de conférer des propriétés hydrosolubles aux principes actifs qui vont ensuite être éliminés 
par les urines ou la bile. 
Pour certains principes actifs, ces métabolites associés peuvent être toxiques, la voie 
parentérale sera donc privilégiée.  
En revanche, pour d’autres principes actifs, les métabolites peuvent être actifs ou inactifs 
pharmacologiquement entraînant une régulation de la dose de principe actif atteignant la 
circulation sanguine. C’est le cas de l’insuline par exemple, bio-médicament aujourd’hui 
administré par voie injectable et qui ne bénéficie donc pas d’un premier passage hépatique 
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par cette voie entrainant des effets indésirables conséquents comme des hypoglycémies 
sévères (Gedawy et al., 2018). La métabolisation hépatique permettrait donc de réguler la 
quantité d’insuline dans le sang afin de se rapprocher d’une sécrétion physiologique.  
 
Figure 5 : Les étapes de l’absorption orale d’un pricipe actif dans un comprimé gastro-resistant 
Modifiée d’après http://slideplayer.fr/slide/11749897/.fr 
 
 Physiologie de la voie orale 
2.2.4.1 Le tractus gastro-intestinal (GI) 
D’un point de vu physiologique, la voie orale est principalement caractérisée par son tractus 
gastro-intestinal, un tube musculaire digestif différencié en plusieurs organes, l’estomac et les 
intestins que sont l’intestin grêle et le gros intestin (Liu et al., 2003). 
2.2.4.2 Physiologie de l’estomac 
L’estomac est un organe creux qui se situe dans la partie gauche de la cavité abdominale juste 
sous le diaphragme et qui a pour rôle de stocker les aliments, d’amorcer leur digestion puis 
de les délivrer progressivement à une partie de l’intestin grêle, le duodénum. Au niveau de sa 
structure, il est composé d’un épithélium épais, d’une muqueuse mal vascularisée, d’une 
surface limitée (environ 1 m²) et d’un pH très acide variant de 1,2 à 3 (Tsai et al., 2013). Ce pH 
est dû à la production d’acide chlorhydrique jouant un rôle dans la dénaturation des protéines 
(facilitant leur digestion enzymatique), un rôle bactéricide ainsi qu’un rôle ionisant 
(production de cations divalents (Fe2+, Zn2+, …) favorisant l’absorption de certaines protéines. 
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De plus, de nombreuses enzymes gastriques comme la pepsine ou la lipase (Liu et al., 2003) 
sont présentes dans l’estomac et participent activement à la dégradation des aliments en 
protéines et autres glucides. 
Une fois réduits en sous unités (protéine, lipides, sucres), les aliments seront absorbés 
notamment au niveau de l’estomac. Pour faciliter cette absorption, d’autres facteurs entrent 
en jeu comme le caractère lipophile des molécules à absorber ou encore des caractéristiques 
liées à l’estomac lui-même. L’absorption est conditionnée par exemple par l'état de vacuité 
de l'estomac sous la dépendance des prises alimentaires mais également par le temps de 
contact (entre les molécules et l’estomac), le temps de vidange gastrique (~2 à 3 heures) ou 
encore le flux sanguin gastrique. L’estomac reste tout de même un organe à faible capacité 
d’absorption où peu de principes actifs y seront absorbés hormis l’aspirine et l’alcool, 
contrairement à l’intestin grêle. 
 
 Physiologie de l’intestin 
Directement relié à l’estomac par le duodénum, le petit intestin ou encore nommé intestin 
« grêle » est la portion supérieure des intestins située dans le tube digestif, s'étendant 
jusqu’au gros intestin avec lequel il communique par la valvule iléo-caecale. La longueur de 
l’intestin grêle chez l'homme est de huit mètres et constitue à lui seul les quatre cinquièmes 
de l'étendue totale du tube digestif. Il se subdivise en trois parties que sont : le duodénum, le 
jéjunum et enfin l'iléon. Le duodénum mesure 18 à 20 centimètres. Il est principalement 
caractérisé par sa paroi composée de quatre enveloppes : la tunique séreuse, la tunique 
musculeuse, la tunique celluleuse et la tunique muqueuse. Le jéjunum est la partie centrale 
de l’intestin grêle et peut mesurer de 2 à 8 mètres de long chez l’Homme adulte. Enfin, l’iléon 
représente la partie inférieure de l’intestin et est caractérisé par la présence de plaques de 
Peyer dans sa partie terminale, agrégats de follicules lymphoïdes (lymphocytes B et T) 
primaires et secondaires caractérisés par la présence de cellules spécifiques (cellules M) qui 
seront expliquées plus en détails dans la partie 2.2.6.1.  
Le petit intestin possède l’avantage d’avoir une grande surface d’échange au niveau de son 
épithélium grâce aux nombreuses villosités et microvillosités (environ 200 m2) ainsi qu’une 
importante vascularisation de la muqueuse nécessaire à l'absorption des nutriments apportés 
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par l'alimentation. Au niveau de son pH, celui-ci varie le long de l’intestin allant de 6,5 à 8 
(Gedawy et al., 2018). Différents facteurs entrent également en jeu dans l’absorption de 
principes actifs au niveau de l’intestin grêle comme l'état de vacuité intestinale, le 
péristaltisme intestinal (contractions musculaires) conditionnant le temps de transit et donc 
de contact entre le principe actif, la muqueuse intestinale et le flux sanguin intestinal. 
De plus, l’intestin grêle est composé de nombreuses enzymes au niveau de sa lumière et de 
sa bordures en brosse comme la trypsine, la chymotrypsine, l’élastase ou la lipase (Hamman 
et al., 2005) (Figure 6). 
 
Figure 6 : Composition et caractéristiques du tractus gastro-intestinal  
D’après (McClements et al., 2016) (illustration tirée et modifiée) 
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 L’épithélium intestinal 
Comme dit précédemment, la surface intestinale est très grande attribuée principalement au 
repliement de l’épithélium intestinal organisé sous forme de villosités (Figure 7). Sa structure 
cellulaire limite le passage par voie passive de molécules lipophiles et de poids moléculaire 
inférieur à 700 Da (Muheem et al., 2016), grâce à différents types cellulaires. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figure 7 : Structure de l’épithélium intestinal 
D’après Encyclopedia Britannica, Inc (illustration tirée et modifiée) 
 
2.2.6.1 Composition cellulaire 
L’épithélium intestinal est majoritairement composé d’entérocytes à une proportion de 90 % 
formant une bordure en brosse très dense composée de microvillosités (Figure 7) ayant pour 
fonction l’absorption de nutriments par un mécanisme de transport (Gedawy et al., 2018). Les 
cellules caliciformes (goblet), représentant les deuxièmes cellules les plus abondantes (8 %) 
ont quant à elles la particularité de sécréter du mucus intestinal et de le stocker.  
Les deux pourcents restant sont partagés entre les cellules de paneth qui ont une fonction 
antimicrobienne en sécrétant des protéines permettant de tuer les bactéries non désirées et 
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les cellules M (microfold cells) des plaques de Peyer (Chen et al., 2011). Elles sont caractérisées 
par moins de lysosomes cytoplasmiques et une fine couche de mucus à leur surface. Leur 
fonction est le transport d’antigènes ou de microorganismes au système immunitaire dans la 
muqueuse intestinale (Figure 8). 
 
Figure 8 : Structure et composition cellulaire de l’épithélium intestinal  
D’après (Chen et al., 2011) (illustration tirée et modifiée) 
 
Ces différents types cellulaires sont reliés entre eux par des jonctions cellulaires. Ces jonctions 
jouent un rôle protecteur empêchant à la fois les antigènes et autres microorganismes de 
pénétrer dans la circulation sanguine mais également la pénétration de molécules. Ces 
jonctions cellulaires peuvent être de différents types : les jonctions serrées, les jonctions 
d’adhérence ou les jonctions de communication (Hamman et al., 2005) (Figure 9).  
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Figure 9 : Représentation des jonctions cellulaires de l’épithélium intestinal 
D’après (Bueno, 2010) 
Les jonctions serrées, appelées aussi zonula occludens de par leur forme de bandelettes, sont 
présentes à la surface apicale des cellules. Le terme occludens vient du fait que leur fonction 
consiste en l’obturation d’espaces entre les différents types de cellules de l’épithélium. Ces 
jonctions empêchent tout échange moléculaire entre le côté luminal et le côté apical de 
l’épithélium. En revanche, le passage ionique reste possible. Les zonula occludens sont 
constituées de plusieurs protéines transmembranaires qui jouent le rôle de contact entre les 
cellules adjacentes de l’épithélium. Parmi elles, l’occludine et les claudines 1 et 2 ont été 
identifiées et établissent des liaisons intramembranaires dont les claudines jouent le rôle de 
fixateur et l’occludine de modulateur/coordinateur (Figure 10) (Mitic et al., 2000). Une autre 
protéine transmembranaire est également présente au niveau des jonctions serrées, c’est la 
molécule d’adhésion des jonctions (JAM) qui appartient à la superfamille des 
immunoglobulines. Ces protéines transmembranaires sont associées à d’autres protéines 
comme la ZO-1 (Zonula Ocludens-1), la ZO-2, la ZO-3. La ZO-1 interagit avec la spectrine, elle-
même reliée aux microfilaments d’actine du cytosquelette (Van Itallie, 2004). Ces jonctions 
serrées vont jouer le rôle de filtre pour les grosses molécules avec un espace paracellulaire de 
1,5 nm (Yun et al., 2013) variant d’un morceau d’intestin à l’autre. 
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Figure 10 : Structure d’une jonction serrée 
D’après Chen et al., 2011 
Les jonctions d’adhérence appelées également zonula adherens ou desmosomes quant à elles 
sont des jonctions formées par l’intermédiaire des cadhérines classiques, molécules 
transmembranaires responsables d’une adhérence calcium dépendante. Bien que l’adhérence 
de ces molécules dépende de leur domaine extracellulaire, celle-ci est modulée par trois 
molécules cytoplasmiques, les caténines (alpha et béta caténines) qui se lient d’une part au 
domaine cytoplasmique des cadhérines via la p210 et d’autre part par l’intermédiaire de 
nombreuses protéines cytoplasmiques aux filaments d’actine reliées entre elles par des 
molécules d’alpha-actinine.  
Les jonctions de communication (GAP jonctions) permettent à de petites molécules 
(vitamines, acides aminés, ...) de passer directement du cytoplasme d’une cellule à l’autre. Ce 
sont en fait les membranes des deux cellules communicantes qui possèdent des protéines 
appelées connexines qui forment des hexamères (appelés connexon) permettant cet échange. 
 Le mucus intestinal 
Une autre barrière protectrice existe à la surface de l’estomac et de l’épithélium intestinal : le 
mucus. En effet, l’épithélium intestinal est recouvert d’une couche produite par les cellules 
caliciformes en continu et qui joue un rôle déterminant dans l’absorption des principes actifs 
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administrés par voie orale. En effet, le mucus est une sorte d’hydrogel qui joue un rôle 
protecteur en créant une barrière physique entre le tissu sous-jacent et les micro-organismes, 
les toxines qu'ils produisent et les autres substances potentiellement nocives présentes dans 
la lumière intestinale (Ensign et al., 2012). Son épaisseur varie le long du tractus gastro-
intestinal ce qui le rend plus ou moins adhérent selon les parties du tractus GI (Figure 11) mais 
varie également d’une espèce à l’autre. Par exemple, celle-ci est plus importante chez 
l’homme que chez la souris ou le rat (Ensign et al., 2012). 
Ce mucus est principalement composé de mucines, polymère de grande taille, composé de 
monomères de glycoprotéines hautement glycosylées lui conférant ses propriétés gélifiantes 
et une charge de surface négative due à la présence des ions OH-, COO- et NH2- (Heinemann 
et al., 2009). De nombreuses interactions électrostatiques, ioniques ou encore de Van der 
Waals sont donc possibles et ne sont pas à négliger (Yun et al., 2013) pour le transport de 
molécules. 
Une autre couche moins référencée constituant une barrière protectrice est le glycocalyx. Il 
s’agit d’une couche composée de mucopolysaccharides sulfatés qui constitue avec le mucus 
une barrière aux peptides et aux protéines. Cette couche tout comme le mucus est très 
visqueuse (Yun et al., 2012) et empêche le contact avec la membrane cellulaire. 
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Figure 11 : Schéma de l’épaisseur des couches de mucus dans les différentes parties du tractus gastro-
intestinal chez le rat 
D’après (Ensign et al., 2012) 
 
 Transport des molécules à travers l’épithélium intestinal 
Au vu de la barrière que représente l’épithélium intestinal, le transport de molécules est 
complexe et peut être médié par deux mécanismes dépendant de la structure cellulaire de 
l’épithélium : le transport paracellulaire ou le transport transcellulaire (Figure 12). 
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Figure 12 : Mécanismes de transport des molécules à travers l’épithélium intestinal  
D’après (Chen et al., 2011) 
 
 Transport paracellulaire 
Le transport paracellulaire est le passage des molécules par les espaces intercellulaires c’est-
à-dire entre les cellules épithéliales. Ce type de transport est passif et sous le contrôle des 
jonctions serrées principalement présentes au niveau de ces espaces et est particulièrement 
utilisé par les molécules hydrophiles de moins de 1 nm (Gedawy et al., 2018). 
Ces espaces intercellulaires au niveau des jonctions ne représentent que 0,01 % de la surface 
totale d’absorption ce qui réduit considérablement l’utilisation de cette voie de passage par 
les molécules. 
 
 Transport transcellulaire par les entérocytes 
Le transport cellulaire utilise un mécanisme de transcytose pour passer la barrière intestinale 
et dépend des propriétés physico-chimiques des molécules comme la taille, la charge, la 
lipophilie, son potentiel de liaison hydrogène ou encore la présence de ligand à la surface. 
Celui-ci peut être médié par les cellules M des plaques de Peyer ou par les entérocytes qui 
représentent la majorité cellulaire de l’épithélium. 
Ces mécanismes d’absorption peuvent être de quatre formes différentes : la phagocytose 
restreinte aux cellules M, l’endocytose clathrine-dépendante, l’endocytose cavéoline-
dépendante et la macropinocytose (Saptarshi et al., 2013) (Figure 13). 
La phagocytose est considérée comme une forme d’endocytose, mécanisme utilisé 
généralement par la cellule pour assimiler des nutriments ou pour éliminer des molécules et 
basé sur la formation de vésicules de capture provenant de la membrane plasmique. La 
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phagocytose permet l’internalisation de molécules de taille supérieure à 500 nm. Elle est 
également déclenchée par un contact direct entre la cellule et la molécule. 
La voie d’endocytose clathrine dépendante responsable de 40 à 50 % de l’endocytose tire son 
nom du constituant majeur des structures membranaires, la clathrine, protéine structurelle 
des vésicules formées. 
La voie d’endocytose cavéoline dépendante doit son nom à la cavéoline, protéine qui se lie au 
cholestérol et permet à l’aide des vésicules de petite taille (50 à 80 nm) l’internalisation des 
lipides et des protéines (albumine, toxine du choléra…). Ce mécanisme n’est que peu 
couramment rencontré. 
Enfin la macropinocytose est un mécanisme utilisant des vésicules de grande taille (1 µm) et 
dépendant de l’actine (froncement de la membrane formant la vésicule). Ce mécanisme sera 
donc utilisé pour l’internalisation de grosses molécules préférentiellement dans les cellules 
M. 
 
 
Figure 13 : Mécanisme d’internalisation des molécules à travers l’épithélium intestinal  
D’après (Chen et al., 2011) 
De part ses nombreux avantages, la voie orale est la voie d’administration idéale pour 
l’administration de principes actifs synthétiques comme le paracétamol ou encore l’aspirine 
qui montrent une forte biodisponibilité par cette voie car résistants aux spécificités du 
tractus digestif. 
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En revanche pour l’administration des bio-médicaments par exemple, ces spécificités sont 
de réelles barrières à leur administration par voie orale que nous allons plus amplement 
détailler. 
 
2.3 Les barrières de la voie orale pour l’administration de bio-médicaments 
Comme présentées en détails dans la partie 2.2.4, la structure et la composition du tractus 
gastro-intestinal représente donc une limite à l’administration par voie orale des bio-
médicaments d’origine protéique où la taille des molécules semble être importante. 
Ces barrières peuvent être de trois types : physiques, chimiques ou biologiques et dépendent 
donc du type de bio-médicament voulant être administré par voie orale. 
 Physiques 
La barrière physique est donc directement liée à la structure de l’épithélium intestinal. En 
effet, sa structure en microvillosités est composée d’une structure cellulaire complexe ainsi 
que de différentes jonctions cellulaires comme les jonctions serrées empêchant le passage de 
molécules supérieures à 1,5 nm (Masahiro Hayashi, 1997). Les bio-médicaments comme les 
polysaccharides, les anticorps ou encore certaines protéines sont des grosses molécules. De 
plus, la présence de mucus continuellement secrété et négativement chargé amplifie la 
barrière physique sur lequel la charge, la polarité ainsi que la taille des principes actifs à 
administrer vont avoir une influence importante. 
 Chimiques 
Les barrières chimiques sont principalement représentées par les variations de pH le long du 
tractus gastro-intestinal allant de 1,2 à 3 en milieu gastrique et de 6.5 dans le duodénum à 8 
dans l’iléon. Ces variations de pH entraînent la dénaturation des bio-médicaments pour la 
plupart d’origine protéique. 
 Biologiques 
La présence de nombreuses enzymes au niveau du tractus gastro-intestinal représente une 
barrière biologique efficace à l’administration des médicaments d’origine biologique. En effet 
celle-ci commence par la protéolyse au niveau de l’estomac par la présence de pepsine et 
continue dans les intestins avec la chymotrypsine, l’élastase et les carboxypeptidases. La 
présence de ces enzymes entraîne la dégradation des médicaments de nature protéique. 
27 
 
Les barrières énoncées sont donc un frein à l’administration orale de la plupart des bio-
médicaments, administrés de façon chronique. C’est le cas de l’insuline, protéine 
administrée dans le traitement du diabète mais aussi de l’héparine, traitement 
anticoagulant auquel nous nous sommes plus particulièrement intéressés durant ces 
travaux. 
 
2.4 Les bio-médicaments d’intérêts pour la voie orale  
 L’insuline par voie orale  
2.4.1.1 Pourquoi ?  
L’insuline est la seule hormone hypoglycémiante du corps, administrée de façon exogène dans 
le traitement du diabète par voie injectable. Cette voie d’administration lui confère de 
nombreux désavantages comme la douleur, la gêne de l’injection mais également des 
complications sévères (hypoglycémies et hyperglycémies) dues à une administration non 
physiologique. 
En effet, des études ont montré que seulement 50 % des diabétiques atteignaient leur objectif 
glycémique, qui pourrait être associé à une faible adhésion (Garcia-Perez et al., 2013) de par 
la complexité du traitement (voie injectable) et ses effets indésirables associés. 
2.4.1.2 Le marché de l’insuline 
Il existe aujourd’hui 422 millions de personnes diabétiques dans le monde dont environ 20 % 
sous insulinothérapie, représentant donc environ 100 millions de personnes prenant de 
l’insuline quotidiennement (chiffres OMS). 
Ce bio-médicament représentait à lui seul un marché de 38 milliards d’euros en 2016 avec des 
estimations à 50 milliards d’euros pour 2020. 
Les chiffres de 2016 montrent que la majorité des pays consacrent 5 % à 20 % de leurs 
dépenses de santé au traitement du diabète représentant au total 12 % des dépenses de santé 
mondiale chiffrées à 727 milliards de dollars.  
En France, le coût pour l’Assurance-maladie s’élevait à 8 milliards d’euros, soit 5 % des 
dépenses de santé incluant les consultations, les médicaments, les hospitalisations, ainsi que 
les indemnités journalières de maladie ce qui situe la France dans une fourchette basse par 
rapport au reste du monde. 
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Deux acteurs principaux se partagent ce marché que sont Novonordisk, entreprise Danoise 
largement en tête avec 1,2 milliards de dollars de ventes en 2016 et Sanofi, acteur Français 
avec 6,9 milliards. Lilly, acteur américain et à l’origine de la première insuline en 1923 n’est 
aujourd’hui que troisième leader mondial. 
2.4.1.3 La molécule d’insuline 
L'insuline est un polypeptide composé de 51 acides aminés reliés entre eux par deux ponts 
disulfures stables au niveau des cystéines, A (21 acides aminés) et B (30 acides aminés) (Brange 
et al., 1993). Elle possède une masse moléculaire de 5800 Da et se présente spatialement sous 
la forme d’un hexamère composé de trois dimères situés autour d’un axe ternaire passant par 
trois atomes de zinc (Figure 14). 
 
Figure 14 : Structure primaire et configuration spatiale de la molécule d’insuline 
D’après (Owen, 2002) 
 
C’est une hormone sécrétée par le pancréas et plus particulièrement par les cellules β des îlots 
de Langerhans selon un schéma bien spécifique (Figure 15). Elle est synthétisée à partir d'une 
pré-hormone appelée pré-pro-insuline. La première étape est sa transformation en pro-
insuline après suppression d’un peptide appelé « peptide signal » qui est stocké dans des 
microvésicules où s'amorce sa conversion en insuline. La structure de la pro-insuline obtenue 
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comporte quant à elle la molécule d’insuline ainsi qu’un peptide de connexion au milieu 
appelé peptide-C (Weiss et al., 2000). 
 
Figure 15 : Schéma de la production d’insuline dans la cellule β 
D’après beta cell biology consortium 
 
 
La libération de l'insuline nécessite ensuite la mise en route du processus d'exocytose des 
vésicules sécrétoires. Le contrôle de la sécrétion de l'hormone fait appel à une boucle 
élémentaire de régulation qui lie la concentration des nutriments, en premier lieu le glucose, 
à la sécrétion d'insuline (Figure 16). En effet, le glucose sanguin, en excès, va entrer dans la 
cellule β via le transporteur GLUT-1, entrainer l’activation de la glucokinase et ainsi 
l’augmentation de l’ATP (adénosine triphosphate) intracellulaire, à l’origine de la fermeture 
du canal potassique ATP-dépendant. Ceci va induire une dépolarisation de la membrane des 
cellules β et l’afflux d’ions calcium. L’insuline va alors être libérée par exocytose, c’est-à-dire 
par fusion des granules matures avec la paroi cellulaire, et passer dans la circulation générale.  
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Figure 16 : Mécanisme d’exocytose de l’insuline par la cellule β 
D’après http://insulinator.wixsite.com/odyssee-insuline/secretion 
2.4.1.4 Le rôle de l’insuline 
L’insuline est la seule hormone hypoglycémiante du corps qui a pour rôle d’orienter 
l’utilisation métabolique du glucose vers la glycolyse (50 %), la glycogénogenèse (40 %) et la 
synthèse des acides gras (10 %). Elle possède pour cela trois cibles d’action que sont les 
cellules musculaires, hépatiques et enfin adipeuses (Figure 17) possédant le récepteur de 
l’insuline (Figure 17). 
En se fixant sur son récepteur, l’insuline active le domaine tyrosine kinase du récepteur à 
l’origine d’une cascade de réactions qui va notamment amener à la translocation des vésicules 
de stockage de GLUT-4. En effet, GLUT-4 est un transporteur de glucose qui, dans une cellule 
non stimulée ou quand la concentration en insuline est faible, est stocké dans des vésicules 
cytoplasmiques principalement au niveau des cellules hépatiques et musculaires. L’insuline va 
induire le mouvement des vésicules et leur fusion au niveau de la membrane plasmique. La 
concentration de ce transporteur insulino-dépendant dans la membrane va alors augmenter 
(Figure 18). 
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Figure 17 : Récepteur de l’insuline 
Plus en détails, en l’absence d’insuline, le glucose ne peut pas rentrer dans la cellule et le 
transporteur GLUT-4 est sous forme inactive. En revanche, dans le cas où l’insuline se lie sur 
son récepteur, la fusion des vésicules avec la membrane plasmique se déclenche, le glucose 
va alors pouvoir rentrer dans la cellule par diffusion passive (Figure 18). Une fois dans les 
cellules, le glucose est rapidement phosphorylé par des enzymes, la glucokinase dans le foie 
et l'hexokinase dans les autres tissus, pour former du glucose-6-phosphate qui va alimenter la 
glycolyse (utilisation du glucose comme source d’énergie) ou va être polymérisé en glycogène 
, la forme de stockage du glucose. 
Tous ces mécanismes sont propres à chaque site d’action de l’insuline (Wilcox et al., 2004). 
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.  
Figure 18 : Mécanisme d’entrée du glucose par le transporteur GLUT-4 
D’après http://biochimej.univ-angers.fr 
 
Plus en détails, l’insuline utilise ce mécanisme afin de jouer un rôle spécifique au niveau de 
chacune de ses cibles : 
 
2.4.1.5 Dans le foie 
L'insuline accélère la glycolyse (catabolisme du glucose) en induisant la synthèse des enzymes 
(GK, PFK1, ET PK) ainsi que la glycogénogenèse c’est-à-dire le stockage du glucose sous forme 
de glycogène. De plus, l’insuline freine la glycogénolyse et la néoglucogenèse qui correspond 
à la fabrication de glucose par exemple à l'aide d'acides aminés. 
2.4.1.6 Dans les muscles et le myocarde 
L'insuline a pour rôle l'entrée du glucose dans les cellules musculaires et du myocarde où elle 
va accélérer la glycolyse, la glycogénogenèse et freine la glycogénolyse. 
2.4.1.7 Dans le tissu adipeux 
L'insuline accélère la glycolyse et l'entrée de glucose grâce au transporteur GLUT-4 
principalement. La capacité de stockage énergétique sous forme glucidique étant limitée, 
l'énergie des glucides en excès, une fois les besoins de l'organisme comblés, est mise en 
réserve sous forme d'acides gras dans le foie et le tissu adipeux. Elle favorise la captation des 
triglycérides en augmentant l’activité de la lipoprotéine lipase.  
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2.4.1.8 Le diabète 
 Définition et chiffres 
D’après la définition de l’OMS, le diabète est « une maladie chronique qui apparaît lorsque le 
pancréas ne produit pas suffisamment d’insuline ou que l’organisme n’utilise pas 
correctement l’insuline qu’il produit ». Il est caractérisé par un taux de glucose élevé dans le 
sang ou encore appelé hyperglycémie. 
En 2014, 8,5 % de la population adulte (18 ans et plus) était diabétique. En 2015, le diabète a 
été la cause directe de 1,6 million de décès et en 2012 l'hyperglycémie avait causé 2,2 millions 
de décès supplémentaires. Cette maladie touche actuellement dans le monde 422 millions de 
personnes (OMS 2014) dont 46 % de cas non diagnostiqués (Figure 19). L’OMS qualifie le 
phénomène de véritable pandémie, de par sa progression considérable. Ainsi, les prévisions 
font état de 622 millions de diabétiques d’ici 2040.  
Il existe deux types de diabète majoritaires : le diabète de type 1 ou diabète 
insulinodépendant et le diabète de type 2 ou diabète non insulinodépendant. Un autre type 
de diabète est également couramment rencontré, le diabète gestationnel. 
 
Figure 19 : Chiffres du diabète dans le monde en 2015 et 2040 (20-79ans) 
D’après International Diabetes Fundation (IDF) 
34 
 
 Le diabète gestationnel 
Selon l’OMS, le diabète gestationnel est défini comme un trouble de la tolérance glucidique 
conduisant à une hyperglycémie de sévérité variable, débutant ou diagnostiqué pour la 
première fois pendant la grossesse (Alfadhli, 2015). Mais derrière ce terme se cachent deux 
populations diabétiques différentes que sont les femmes qui ont un diabète méconnu et que 
la grossesse va révéler et les femmes qui développent un diabète uniquement à l’occasion de 
la grossesse disparaissant le plus souvent après la grossesse. Ce diabète survient dans un 
contexte où la grossesse est par nature diabétogène. En effet, au cours de la grossesse, il existe 
physiologiquement un état d’insulino-résistance qui peut s’aggraver progressivement au 
cours de la grossesse se transformant en diabète gestationnel.  
Ce risque est d’autant plus important pour une grossesse tardive, en cas d’obésité, s’il existe 
des antécédents de diabète gestationnel ou encore des antécédents familiaux de diabète de 
type 2.  
La prévalence du diabète gestationnel est difficile à évaluer car très variable selon les pays et 
les origines ethniques. Selon les chiffres de 2016, par exemple la Norvège avait une prévalence 
de 22,3 % contre 11,6 % pour la France. Mais la tendance actuelle est à l’augmentation dans 
tous les pays. 
Les traitements du diabète gestationnel sont en première intention, la mise en place de 
mesures hygiéno-diététiques. En seconde intention, la prise d’antidiabétiques oraux et enfin 
d’une insulinothérapie en troisième intension. 
 
 Le diabète de type 1  
Le diabète de type 1 (DT1) touche environ 10 % des diabétiques et apparaît chez l’enfant ou 
l’adolescent. Il résulte d'une déficience absolue ou presque du taux d'insuline circulante. Ce 
type de diabète est principalement dû à une destruction auto-immune des cellules β 
pancréatiques, cellules qui sécrètent l'insuline. L’hyperglycémie apparait lorsqu’il ne reste que 
10 à 20 % des cellules β. Le DT1 a un caractère génétique mais cette prédisposition génétique 
n’est pas seule responsable de l’apparition de la maladie qui reste encore assez floue. 
Certaines études parlent d’infections virales où le nombre d’infections par entérovirus chez 
un individu diabétique de type 1 serait plus important. D’autres études ont montré une 
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relation entre la carence en vitamine D et l’apparition du DT1. Enfin une autre hypothèse fait 
référence au lait de vache qui réduirait le nombre d’anticorps et serait relié à l’apparition d’un 
DT1 (Chia et al., 2017). 
Le principal traitement du diabète de type 1 est l'apport d'insuline exogène afin de compenser 
l’insuffisance de sécrétion endogène. Mais d’autres approches thérapeutiques visant à 
remplacer la fonction insulino-sécrétoire ont été développées pour les patients subissant de 
nombreux épisodes d’hyperglycémies et d’hypoglycémies comme la transplantation de 
pancréas ou bien d’îlots pancréatiques. 
 
 Le diabète de type 2 
Le diabète de type 2 (DT2) appelé aussi diabète gras représente la majorité du problème de 
santé publique puisqu’il concerne 90 % des personnes atteintes de diabète avec plus de cent 
cinquante millions d'individus touchés dans le monde. Le DT2 est directement associé à 
l’obésité dont il est une conséquence. Il touche principalement des personnes obèses et 
survient en général à un âge avancé, après 40 ans même si une tendance à l’apparition au plus 
jeune âge est en forte augmentation (D'Adamo et al., 2011). Ce diabète est classiquement 
caractérisé par une altération de la réponse insulinique au glucose associée à une déficience 
de la fonction de l'insuline sur les tissus périphériques (muscles et tissu adipeux) et sur le foie 
appelée insulino-résistance. Initialement, pour compenser la résistance à l’insuline, le 
pancréas se met à produire davantage d’insuline : il s’agit de l’insulino-résistance. Cependant, 
avec le temps, le pancréas s’épuise et la sécrétion d’insuline diminue. Il y a donc un manque 
relatif d’insuline ce qui entraine une élévation continue de la glycémie. L’apport d’insuline 
exogène est alors nécessaire. Le diabète est alors dit insulino-requérant. 
L’insulino-résistance caractéristique du DT2 peut avoir pour origine un problème survenant 
directement au niveau du récepteur à l’insuline ou bien un problème en aval de la voie de 
signalisation. En effet, l’hyper-insulinémie persistante chez les sujets diabétiques de type 2 
provoque non seulement une régulation négative du nombre de récepteurs à insuline, mais 
aussi une diminution de leur activité via une sous-activation de la tyrosine kinase. Par ailleurs, 
on observe également une diminution de l’activité et du nombre de transporteurs de glucose 
comme GLUT-4 qui notamment accroit encore plus les phénomènes d’insulino-résistance. Les 
diabétiques de type 2 présentent donc une boucle de régulation de la glycémie altérée et qui 
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auto-amplifie le problème. Des dépôts amyloïdes sont également retrouvés dans les îlots 
pancréatiques, provoquant la désensibilisation des cellules β au glucose et perturbant le 
relargage d’insuline.  
Les traitements du DT2 peuvent à la fois être préventifs par la mise en place de mesures 
hygiéno-diététiques en première intention mais aussi curatifs par la prise d’antidiabétiques 
oraux en seconde intention et/ou d’une insulinothérapie en troisième intension dans le cas 
d’un diabète de type 2 insulino-requérant. 
 
2.4.1.9 L’insulinothérapie 
 Sécrétion physiologique et niveau d'insuline. 
La sécrétion physiologique de l’insuline par les cellules β des îlots de Langerhans est définie 
par deux types de sécrétion : la sécrétion basale, sécrétée normalement en continu par le 
pancréas qui correspond à 0,5 UI/kg/J et la sécrétion à la demande (élévation de la glycémie 
par le repas) pour réguler la glycémie lors d’un apport supplémentaire en sucre allant de 0,3 
à 0,5 UI/ kg/J ce qui correspond à une sécrétion totale journalière d’insuline de 0,8 à 1 UI/ 
kg/J. 
 L’apport d’insuline exogène 
2.4.1.9.2.1 Les différents types d’insuline 
Afin de mimer au mieux cette sécrétion physiologique d’insuline, l’insulinothérapie consiste 
donc en des injections pluriquotidiennes de différents types d’insuline (Tableau 2) alternant 
insuline lente ou intermédiaire pour l’apport basal et insuline rapide (ou ultra-rapide) pour 
l’apport d’insuline bolus, postprandiale (Figure 20).  
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Figure 20 : Exemple d’un schéma de thérapie insulinique 
D’après www.ordoscopie.fr 
 
Afin d’obtenir ces différentes durées d’action allant de l’insuline ultralente à l’insuline 
ultrarapide, la structure chimique des insulines peut être modifiée (figure 21) : par exemple, 
dans l’insuline Lispro (Humalog® Lilly), deux acides aminés (lysine et proline) de la chaîne β de 
l’insuline ont été inversés par rapport à l’insuline humaine ce qui confèrent des propriétés 
d’insuline à action « lente ». 
La rapidité d’action peut également être modulée par l’ajout d’excipients (protamine, zinc) ou 
d’autres acides aminés permettant un relargage plus ou moins rapide de l’insuline dans le sang 
(Figure 21). 
 
Figure 21 : Modifications chimiques de l’insuline pour obtenir des analogues à vitesse d’action variable  
D’après (Owens, 2002) 
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En 2006, une autre insuline rapide a vu le jour avec le remplacement d’un groupement 
asparagine en position B3 par une lysine et la lysine B29 remplacée par un acide glutamique. 
Plus récemment (2012), une insuline ultra lente, la degludec conjuguée avec un groupement 
d’acide hexadecanedioique via la gamma-L-glutamyl sur la lysine en position B29, possède 
une action jusuq’à 42 heures.  
Ainsi, ils existent aujourd’hui plus de 180 références d’insulines commerciales dans le monde 
allant de l’insuline ultra rapide à l’insuline ultra lente (Tableau 2) qui peuvent être 
administrées à l’aide de différents dispositifs. 
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Type d'insuline Composition Début d'action Durée d'action Administration Exemples 
Ultrarapide 
Analogues de 
l'insuline 
 
Modifiées de 
façon à accélérer 
leur solubilisation 
et leur absorption 
10 à 20 min 3 à 5 h 
Avant le repas 
Efficaces pour les 
hyperglycémies post-
prandiales 
Ne couvrent pas la 
période inter-
prandiale (association 
avec une insuline 
basale obligatoire) 
Pour pompes SC 
Voie IV possible 
 
NovoRapid® 
 
Insuline ultra-
rapide  
 
Humalog® 
 
Apidra® 
Rapide 
Insuline 
solubilisée 
 
Insuline humaine 
30 min 7 à 9 h 
15 à 20 min avant 
repas ou pompes 
externes et 
implantables (mimer 
débit basal) 
Voie IV possible 
Insuman® Rapid 
Insuman® Infusat 
Actrapid® HM 
Mixte 
Insuline 
solubilisée + 
intermédiaire 
 
Analogue insuline 
ultra-rapide + 
intermédiaire 
 
 
Analogue insuline 
ultra-rapide + 
ultra lente (30/70) 
30 min à 1h 
 
 
 
10 à 20 min 
15 à 45 min 
15 à 30min 
 
 
 
15 min 
12 à 19 h 
 
 
 
24h 
8 à 24h 
7 à 16h 
 
 
 
42 h 
30 à 45 minutes avant 
repas en SC 
 
 
Au repas en SC 
 
 
 
 
1 à 2x/j en SC au repas 
Insuman® Comb 25 
 
Novomix® 30 
Humalog® mix 25 
Humalog® mix 50 
 
 
Ryzodeg 
Intermédiaire (NPH 
=Neutral 
Protamine 
Hagedorn) 
Protamine + zinc 1 h à 1h30 14 à 24 h 
Insulatard®: soit au 
moment, soit 
indépendamment des 
repas en SC 
Huminsulin® Basal : 
2x/j en SC, 30 à 45 min 
avant les repas matin 
et soir 
Insuman® Basal: 45 à 
60 min avant les repas 
en SC 
Insulatard®HM 
 
Huminsulin® Basal 
 
Insuman® Basal 
Lente 
Analogue de 
l’insuline 
 
1 à 2 h 
(Absence de pic 
d'action) 
24h 
24-30h 
 
20-24h 
1x/j en SC toujours à la 
même heure 
 
 
1 à 2/j en SC 
Lantus® 
 
Abasaglar® 
 
Levemir® 
Ultra-lente 
Analogue de 
l’insuline 
Dépôt pour 
ralentir 
l’absorption 
2 h 
(Absence de pic 
d'action) 
42 h 
Administration 1x/j en 
SC n’importe quand 
mais tous les jours au 
même moment 
 
Tresiba® 
Ultra-lente 
combinée 
(+GLP-1) 
Analogue de 
l’insuline 
Dépôt pour 
ralentir 
l’absorption 
2 h 
(Absence de pic 
d’action) 
42 h 
Administration 1x/j en 
SC à n’importe quel 
moment de la journée 
Xultophy® 
Tableau 2 : Caractéristiques des différents types d’insuline administrés 
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2.4.1.9.2.2 Les modes d’administration de l’insuline 
 
❖ Les stylos à insuline 
Souvent de format et d’apparence semblable à un crayon feutre, les stylos-injecteurs 
d’insuline sont munis d’une cartouche contenant l’insuline et permettent une injection en 
toute autonomie pour le patient diabétique afin de délivrer l’insuline par voie sous-cutanée. 
Ces stylos sont de plus en plus populaires car très faciles d’utilisation. Il existe deux types de 
stylos, les stylos réutilisables ou les stylos jetables. Les stylos-injecteurs jetables sont plus 
pratiques car il n’est pas nécessaire d’y insérer une cartouche d’insuline. Toutefois, leur coût 
est plus élevé (Figure 22).  
 
 
 
Figure 22 : Stylos à insuline à cartouche ou jetable 
 
L’avantage de ces stylos-injecteurs réside dans le fait qu’ils soient faciles à transporter, 
discrets et pratiques. De plus, ils permettent un dosage précis ainsi qu’un contrôle de la 
profondeur d’injection afin d’éviter les injections intramusculaires. 
En revanche, les injections restent douloureuses et ne permettent pas forcément de réaliser 
tous les mélanges possibles d’insuline comme vu dans le tableau 2.  
 
❖ Les pompes à insuline 
La pompe à insuline est une alternative aux multi-injections à l’aide de stylos depuis 30 ans. 
Elle permet d’améliorer l’équilibre glycémique par une diminution des hyperglycémies. Elle 
peut être soit externe (injection sous-cutanée) ou implantée (délivrance intrapéritonéale). 
Son fonctionnement est assez simple mais nécessite une formation. La pompe externe a pour 
principe de délivrer en continu de petites quantités d’insuline rapide tout au long de la journée 
afin d’être au plus proche de ce qui se passe physiologiquement, notamment grâce à une 
programmation de son utilisateur et un dispositif de perfusion (cathéter et tubulure) (Figure 
23).  
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Figure 23 : Pompe à insuline portable 
De plus, la pompe permet de délivrer une dose d’insuline bolus au moment des repas ou bien 
de corriger un épisode hypoglycémique. 
Comme pour un traitement par multi-injections, la surveillance des glycémies (quatre à six fois 
par jour) est très importante car le corps n’a aucune réserve d’insuline. Le moindre problème 
de pompe ou de cathéter peut engendrer une hyperglycémie. Pour éliminer ces risques, les 
pompes sont équipées d'alarmes spécifiques en cas d’éventuelles anomalies ou 
dysfonctionnement. 
 
La pompe implantable 
Le principal avantage de la pompe implantable est la délivrance d’insuline par voie 
intrapéritonéale qui permet une absorption rapide et régulière de l’insuline tout en respectant 
un premier passage hépatique donnant une cinétique plus physiologique et plus reproductible 
à long terme comparée à la voie sous-cutanée. De nombreuses études cliniques ont démontré 
que cette voie d’administration permettait d’augmenter l’équilibre glycémique mais 
également de réduire les épisodes d’hypoglycémies (Almalki et al., 2012; Lee et al., 2014) 
(Figure 24). 
 
Figure 24 : Pompe à insuline implantable 
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Le système de perfusion est une micro-pompe pulsatile asservie électroniquement, dont le 
débit est réglé par télécommande externe transmettant des ondes radio à l’antenne de la 
pompe à travers la peau. La pompe est implantée sous le tissu cutané de l’abdomen des 
patients et le cathéter délivre l’insuline directement dans le péritoine. Au vu des réductions 
des fluctuations glycémiques, cette pompe s’adresse uniquement à des patients ayant de 
sévères hypoglycémies et de grandes variabilités. Mais ce dispositif commercialisé entre autre 
par Medtronic, a rencontré un faible succès malgré son faible coût et une chirurgie peu 
invasive. Le dispositif MiniMed® a donc été retiré progressivement du marché avec l’arrêt de 
sa commercialisation en 2017 dû au faible nombre de patients équipés, environ 500 en 
Europe. 
❖ Le pancréas artificiel 
Ce dispositif est composé d'une part d’un capteur sous-cutané donnant la glycémie toutes 
les cinq minutes ainsi que d’une pompe perfusant de l'insuline via un cathéter par voie sous-
cutanée. Même si le MiniMed® 670G ajuste automatiquement le niveau d'insuline, en 
revanche lors des repas, il faut informer le dispositif des glucides consommés pour que la 
quantité d’insuline à administrer soit calculée. Il ne permet également pas un contrôle 
parfait des hypoglycémies sévères (Figure 25). 
 
Figure 25: Système MiniMed® 670G  
De plus, ce dispositif n’est pas adressé à tous les patients diabétiques car déconseillé aux 
patients ayant besoin de moins de 8 unités par jour et uniquement chez l’adulte. Aucun 
dispositif de pancréas artificiel n’est actuellement commercialisé en France. En revanche, en 
2017, aux Etats-Unis, une première commercialisation du système MiniMed® a eu lieu.  
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Malgré les progrès réalisés dans l’insulinothérapie, environ 70 % des patients diabétiques 
restent mal contrôlés et le taux d’adhésion serait seulement de 63 % chez le diabétique de 
type 2 (Farsaei et al., 2014). 
Dans cette optique, l’insuline est donc un candidat de choix pour un changement de voie 
d’administration. 
 
 L’héparine par voie orale 
2.4.2.1 Pourquoi ? 
L’héparine est un glycosaminoglycane naturellement sécrété par l’organisme et est 
administrée de façon exogène comme traitement anticoagulant par voie injectable. 
Au vu des traitements hépariniques mis en place aujourd’hui, de nombreux effets 
indésirables dus aux injections, comme la douleur ainsi que le manque d’autonomie dû à 
une intervention médicale à domicile pour certains sujets augmentant les coûts du 
traitement font de l’héparine un bio-médicament candidat pour une administration par voie 
orale. De plus, le marché de l’héparine est aujourd’hui en plein essor. 
 
2.4.2.2 Le marché de l’héparine 
On estime à 3,1 millions le nombre de sujets ayant reçu au moins un anticoagulant en France 
au cours de l’année 2013 (contre 2,6 millions en 2011). Le marché de l’héparine plus 
spécifiquement, a représenté 8,6 milliards d’euros contre 3,9 milliards en 2009 traduisant un 
marché en pleine expansion avec en moyenne, plus de 500 millions de doses chaque année 
dans le monde. Pour le futur, les chiffres parlent même de 12,3 milliards pour 2023.  
Du point de vue des remboursements au niveau national, 2,76 % de la population sont 
couverts par le régime général.  
Ce marché se dispute entre plusieurs leaders dont le laboratoire Français Sanofi grâce à son 
héparine de bas poids moléculaire (HBPM), le Lovenox®, son deuxième médicament le plus 
vendu dans le monde. 
2.4.2.3 La maladie thromboembolique veineuse  
 Définition et chiffres 
Deux formes de maladies thromboemboliques veineuses (MVTE) existent, il s’agit de la 
thrombose veineuse profonde (TVP) et de l’embolie pulmonaire (EP), sa complication 
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majeure. La thrombose veineuse profonde se déclare par un caillot au niveau d’une veine 
profonde de la jambe. 
Selon les chiffres, la MVTE est la troisième cause de mortalité dans les pays développés et la 
première cause évitable de décès à l’hôpital. Une personne sur quatre décède à cause d’un 
problème en lien avec un caillot sanguin. 
En France, près de 150 000 nouveaux cas sont décelés chaque année, responsables d’environ 
15 000 décès. 
La MVTE dépend fortement de l’âge (Figure 26). En effet, elle est très rare avant 20 ans et son 
risque d’apparition après 75 ans augmente de façon significative. 
 
 
Figure 26: Impact de l’âge sur l’apparition de la MVTE 
D’après www.thrombosiscare.be 
 
 Physiopathologie de la thrombose veineuse profonde  
Plus en détails, la thrombose veineuse profonde est donc définie comme l’oblitération 
complète ou partielle d’une veine profonde par un thrombus appelé « caillot » résultant d’une 
coagulation intravasculaire localisée. Ce thrombus se forme dans des veines drainées par les 
systèmes caves, la plupart du temps dans les membres inférieurs car plus facilement 
immobilisés, souvent au niveau des veines du mollet dans des nids vasculaires. 
Selon la triade de Virchow, trois facteurs principaux induisent la thrombose veineuse 
profonde que sont l’altération de la paroi veineuse (altération pariétale) qui reste tout de 
même un facteur mineur sauf dans le cas de cathéter veineux centraux par exemple. Ensuite, 
la stase veineuse directement liée à un alitement ou à une immobilisation prolongée ou bien 
à une insuffisance veineuse chronique ou une compression extrinsèque. 
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Enfin la troisième cause qui semble majoritaire est l’activation des facteurs de la coagulation 
favorisée par les traumatismes, l’accouchement ou une chirurgie par exemple. 
Sous l’influence d’un ou plusieurs de ces facteurs, le thrombus se forme et peut après 
décrochage de la paroi aboutir à une embolie pulmonaire. Une seconde complication est 
l’adhésion du thrombus à la paroi entraînant une obstruction de la lumière vasculaire 
aboutissant à des œdèmes et au syndrome post thrombotique. 
 Complications de la TVP 
❖ L’embolie pulmonaire 
L’embolie pulmonaire est la complication aigüe la plus couramment rencontrée après une 
thrombose veineuse profonde survenue au niveau du bassin ou des membres inférieurs. 
Comme dit précédemment, le thrombus se détache de la paroi vasculaire et entre dans les 
artères pulmonaires où des troubles hémodynamiques ou gazeux se font. Ce caillot obstrue le 
système circulatoire mais conduit aussi aux augmentations de la résistance vasculaire 
pulmonaire et de la post-charge ventriculaire droite qui peut aboutir à une insuffisance du 
ventricule droit ou dans le pire des cas à un arrêt cardiaque. 
❖ Le syndrome post-thrombotique 
Le syndrome post-thrombotique est la complication tardive d’un épisode aigu de thrombose 
veineuse profonde (environ 30 à 50 % des patients) (Alatri et al., 2012). Il est principalement 
dû à l’hypertension veineuse entraînant des facteurs tels que le taux de recanalisation, les 
récidives de thromboses, la part de reflux et l’activation de médiateurs de l’inflammation.  
Des traitements précoces à l’aide d’anticoagulants ainsi que leur poursuite à des doses 
efficaces réduit fortement l’importance et l’extension des lésions anatomiques dues à ce 
syndrome. 
 
 Les traitements anticoagulants 
2.4.2.3.4.1 Les anti-vitamines K 
 
La vitamine K est une vitamine liposoluble apportée par l’alimentation ou synthétisée par la 
flore intestinale. Chimiquement, elle est dérivée de la naphtoquinone et comporte une chaîne 
hydrophobe. Il en existe 3 sortes : K1 (d’origine végétale), K2 (origine bactérienne) et K3 
(origine synthétique). 
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La vitamine K joue un rôle dans la transformation post-ribosomale des pro-enzymes de 
certains facteurs de coagulation dit vitamine K-dépendants : la prothrombine (II), la 
proconvertine (VII), le facteur de Stuart (X), le facteur antihémophilique B (IX) et les protéines 
C et S.  
Les antivitamines K (AVK) dont les plus connues sont la coumarine, l’acénocoumarol et le 
phénprocoumone (Hanslik et al., 2004) ont la particularité d’avoir une structure chimique 
proche de la vitamine K. Cette structure leur permet donc d’entrer en compétition au niveau 
des sites d’activation enzymatiques de l’époxyde réductase (site de régénération de la 
vitamine K), bloquant le cycle de la vitamine K et la gamma-carboxylation associée, empêchant 
la fixation des facteurs de coagulation sur les phospholipides membranaires (Figure 27). 
Les AVK diminuent donc successivement le taux de facteurs de coagulation vitamine K 
dépendant cités précédemment. 
 
 
Figure 27 : Cycle de la vitamine K 
https://fr.wikipedia.org/wiki/Fluindione 
 
Leur délai d’action est de 24 à 36 heures et peut durer jusqu’à quelques jours après l’arrêt du 
traitement. Ils sont administrés par voie orale, voie recherchée pour une future administration 
d’héparine mais possèdent l’inconvénient d’interagir à la fois avec d’autres traitements mais 
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surtout avec l’alimentation. En effet, la consommation de certains aliments peut fortement 
augmenter l’apport en vitamine K et ainsi inhiber l’effet des AVK. 
2.4.2.3.4.2 Les nouveaux anticoagulants oraux (NAO) 
 
Les anticoagulants oraux directs ont pour rôle d’inhiber de façon directe, réversible et 
spécifique les facteurs de la coagulation activés que sont le facteur IIa et Xa. En fait, la 
première classe de NAO a une action directe sur la thrombine comme par exemple les 
hirudines ou l’argatroban. La seconde classe agit quant à elle directement sur le facteur Xa 
sans effet sur la thrombine comme le rivaxaban ou l’apixaban. 
Leur action est directe et donc sans délai contrairement aux antivitamines K et sont tout 
comme eux administrés par voie orale. 
Leur principal inconvénient provient de leur faible biodisponibilité pour certains due à une 
métabolisation hépatique et à leur configuration de substrat de la glycoprotéine P, présente 
au niveau de la barrière intestinale. De plus, ils possèdent comme les AVK des interactions 
médicamenteuses avec des nombreux immunosuppresseurs ou encore des antiarythmiques 
(Delavenne, 2013). 
 
2.4.2.3.4.3 L’héparine  
 
L’héparine est un anticoagulant d’origine naturelle découverte il y a plus de 100 ans, en 1916. 
Sa structure est un polysaccharide dont elle représente l’un des membres les plus complexes. 
Il en existe deux types : l’héparine non fractionnée (HNF) et les héparines de bas poids 
moléculaires (HBPM) (Petitou et al., 1999a). 
 
L’héparine non fractionnée 
L’héparine non fractionnée (HNF) est aujourd’hui exclusivement extraite de l’intestin de porc 
après l’arrêt de la commercialisation de l’origine bovine due à des contaminations virales. Son 
poids moléculaire varie de 5000 à 30000 daltons (Da) pour un poids moléculaire moyen de 
14000 Da (Baughman et al., 1998) (Figure 28). Sa structure chimique est une répétition d’un 
motif disaccharidique de base comprenant un acide uronique et une glucosamine 
partiellement O- et N-sulfonatés ainsi que quelques séquences particulières 
pentasaccharidiques qui ne représentent que 4 à 5 % de la structure totale (Figure 28). Il en 
existe ainsi de nombreuses structures. La présence de groupements sulfates provoque une 
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charge globale qui est très négative (Quaranta et al., 2015; Xu et al., 2010). Son groupement 
pentasaccharidique (1700 Da) quant à lui est responsable de son effet anticoagulant de par sa 
liaison à l’antithrombine. 
Plus précisément, la fixation à l’antithrombine serait attribuée à une unité de glucosamine 
présente dans ce pentasaccharide qui est O-sulfonaté en position 3 ce qui est le cas pour 1 
glucosamine sur 75 dans l’héparine. En effet, un pentasaccharide formulé a été dépourvu de 
cette unité et aucune affinité pour l’antithrombine n’a été constatée (Petitou et al., 1999b). 
 
 
Figure 28 : Structure chimique de l’héparine, exemple d’une unité d’acide uronique et de glucosamine et 
d’un groupement pentasaccharidique 
 
❖ Action biologique de l’HNF 
Son action principale concerne donc ses interactions avec l’antithrombine (AT). En effet, 
l’héparine permet de potentialiser de l’ordre de 1000 fois l’activité de l’AT, serpine qui a pour 
fonction d’inhiber la cascade de la coagulation grâce à l’inhibition de la plupart des protéases 
à sérine (facteurs de coagulation) (Baughman et al., 1998). 
L’interaction entre l’héparine et l’AT se réalise en deux étapes : la première est la création 
d’un pont liant l’héparine aux sites lysine et arginine de l’AT ainsi qu’à la protéase de la 
coagulation (thrombine) (Figure 29).  
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Figure 29 : Sites de fixation de l’héparine à l’antithrombine 
D’après (Rashid et al., 2014) 
 
Après fixation, un changement conformationnel du site actif de l’AT se produit ce qui 
potentialise son activité inhibitrice vis-à-vis de la protéase cible (thrombine) en formant un 
complexe. Ce complexe expose ensuite le site actif de l’AT qui peut alors se lier de façon non 
spécifique aux différentes protéases de la coagulation (Facteurs IIa, Xa, IXa, XIa,XIIa) et inhiber 
leur action (Hirsh et al., 2001). Il faut noter que les facteurs IIa et Xa sont les facteurs les plus 
sensibles à l’inhibition par le complexe tout comme la thrombine qui est 10 fois plus sensible 
que le facteur Xa (Figure 30).  
 
Figure 30 : Mécanisme de fixation de l’héparine à l’antithrombine 
D’après http://m.20-bal.com/buhgalteriya/10165/index.html(modifée) 
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Ce mécanisme est sous forme de cycle car l’héparine n’étant pas catabolisée au cours de la 
réaction, une fois la thrombine fixée, l’affinité de l’héparine diminue fortement pour son 
cofacteur et va pouvoir être réutilisée pour une molécule d’AT disponible. 
 
❖ Pharmacocinétique de l’HNF 
L’héparine est administrée par voie parentérale sous-cutanée ou intraveineuse. En voie sous-
cutanée, la dose doit être augmentée de 10 % pour compenser une plus faible biodisponibilité 
(Elalamy, 2010). L’HNF a une demi-vie dose-dépendante d’environ 90 minutes en sous-
cutanée et de 45 à 60 minutes en intraveineux avec une dégradation hépatique et une 
élimination urinaire. La clairance plasmatique se fait en deux phases avec une première phase 
de fixation rapide et saturable sur les protéines plasmatiques, les macrophages et les cellules 
endothéliales et une seconde phase de décroissance plasmatique plus lente. 
 
❖ Traitement à l’HNF 
Pour un traitement à l’HNF, deux schémas thérapeutiques sont envisageables : un traitement 
préventif avec des doses administrées faibles ou un traitement curatif avec de fortes 
posologies. Pour la prévention des thromboses veineuses profondes, l’administration 
d’héparine se fait après tout acte chirurgical. Il est préconisé une injection standard de 5000 
UI d’HNF par voie sous-cutanée deux heures avant l’intervention puis trois fois par jour 
pendant 7 jours après l’intervention. 
Dans le traitement curatif, l’héparine sera utilisée pour le traitement des TVP, des embolies 
pulmonaires ou des thromboses artérielles de préférence par voie intraveineuse et en 
continu. Par exemple, une dose charge de 100 UI/kg puis 500 UI/kg/24h en ajustant la 
posologie si nécessaire. 
 
Les héparines de bas poids moléculaires 
 
Les héparines de bas poids moléculaires sont de plus en plus utilisées car elles présentent trois 
avantages sur les HNF : elles permettent de réduire l’activité du facteur IIa et ainsi 
d’augmenter l’activité du facteur Xa, elles présentent également un rapport bénéfice/risque 
meilleur que l’HNF. De plus, elles possèdent une meilleure biodisponibilité (90 % vs 30 % pour 
HNF). 
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Les héparines de bas poids moléculaires exceptée le fondaparinux sont obtenues par 
dépolymérisation chimique soit par une digestion à l’acide nitrique ou une hydrolyse alcaline 
ou bien par digestion enzymatique par des héparinases à partir des chaînes de l’héparine non 
fractionnée, mécanisme uniquement utilisé pour la tinzaparine (Elalamy, 2010).  De son côté, 
le fondaparinux est une héparine de synthèse formulé avec un poids moléculaire de 1600 Da. 
Pour les autres, selon la pharmacopée Européenne, les HBPM possèdent un poids moléculaire 
moyen inférieur à 8000 Da (3000 à 10000 Da) (Wolf, 1994) et comme pour l’HNF, la structure 
responsable de la liaison à l’AT est le pentasaccharide. Leur mécanisme d’action est donc 
identique à celui de l’HNF et dépend de la masse moléculaire des chaînes saccharidiques. En 
effet, l’héparine doit avoir un poids moléculaire supérieur à 5400 Da pour que l’antithrombine 
fixe le facteur IIa. les chaines ayant une masse moléculaire inférieure à 5400 Da auront donc 
une activité essentiellement anti-Xa (Figure 31).  
Pour l’HNF en revanche, son activité anti thrombine (IIa) et anti facteur de Stuart (Xa) sont 
équivalentes (rapport anti-Xa/anti-IIa=1) (Hirsh et al., 2001). 
 
 
Figure 31 : Mécanisme d’action et activité anti IIa/anti Xa de l’héparine (PS=polysaccharide) selon sa 
longueur de chaîne  
D’après (Elalamy, 2010) 
 
Comme dit précédemment, selon les HBPM, la méthode de préparation est différente leur 
conférant des rapports anti-Xa/anti-IIa propre à chacune (Figure 32 et 33). 
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Figure 32 : Méthodes de préparation des différentes héparines 
D’après (Akhtar et al., 2018) 
 
 
 
 
Figure 33 : Poids moléculaire et rapport anti-Xa/anti IIa des différentes héparines 
D’après (Elalamy, 2010) 
 
 
❖ Pharmacocinétique des HBPM 
Les HBPM se fixent peu ou pas aux protéines plasmatiques, aux macrophages ou aux cellules 
endothéliales contrairement à l’HNF. Leur élimination étant essentiellement rénale, un risque 
important d’accumulation en cas d’insuffisance rénale existe. Leur biodisponibilité par voie 
sous-cutanée est proche de 100 % réduisant le nombre d’injections. La clairance étant 
indépendante de la dose, l’activité anticoagulante semble plus sûre et plus prédictible ce qui 
en explique le contexte de supplantation de l’HNF au profit des HBPM. 
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❖ Traitement aux HBPM 
Les HBPM sont principalement utilisées à l’heure actuelle dans le cadre préventif de la maladie 
thromboembolique dont trois sont efficaces : la fraxiparine, l’enoxaparine et la fragmine à une 
dose de 1750 à 4000 UI selon le risque thrombogène pendant une durée minimum de 6 jours. 
Aujourd’hui l’utilisation des HBPM tend à s’étendre à un traitement curatif des TVP et de 
l’embolie pulmonaire mais les posologies exactes ne sont pas encore bien définies et les 
études cliniques sont en cours (Elalamy, 2010). 
 
L’insuline ou l’héparine ont des structures et des propriétés bien spécifiques les 
confrontant ainsi aux multiples barrières d’une administration par voie orale. Afin de 
pallier ces obstacles, des solutions existent. 
2.5 Stratégies pour pallier aux différentes barrières de la voie orale 
 Modifications chimiques des molécules 
Dans le cas de l’insuline, des greffages ont été réalisés avec du polyéthylène glycol (PEG) 
donnant son nom à la technique de pegylation dans le but de diminuer la clairance de l’insuline 
et d’éliminer l’immunogénécité. 
La technologie Nobex utilise la pegylation de l’insuline appelée HIM2 avec un greffage situé 
sur le groupement amine de la lysine 29 de la chaîne bêta de l’insuline. Cette technologie a 
montré une augmentation de la solubilité, de l’absorption et de la stabilité contre les enzymes 
mais 5 % de biodisponibilité seulement ont été observés (Clement et al., 2004; Clement et al., 
2002) (Figure 33) 
 
Figure 34 : Greffage du PEG sur le groupement lysine de l’insuline 
D’après (Gedawy et al., 2018) 
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Une autre stratégie basée sur la modification chimique est celle provenant de Emisphere’s 
Eligen qui a créé des liaisons covalentes entre l’insuline et des molécules de faible poids 
moléculaire (200-400 Da) de nature lipophile afin d’augmenter la lipophilie de l’insuline et 
ainsi augmenter le passage de l’épithélium intestinal. Mais cette technologie n’a pourtant 
montré qu’une biodisponibilité insuffisante (Iyer et al., 2010). 
Pour l’héparine, cette même stratégie a été testée. Par exemple, le deoxycholic acid (DOCA) 
a été utilisé pour augmenter sa biodisponibilité mais a montré des effets toxiques par 
l’utilisation de certains solvants comme le diméthylsulfoxyde (DMSO) (Kim et al., 2007). 
D’autres acides gras ont été utilisés comme l’acide palmitique, l’acide laurique ou le 
cholestérol mais ont montré des effets plus faibles que le DOCA sur le temps de coagulation 
(Lee et al., 2000). 
 Amplificateurs d’absorption 
Cette technique est utilisée dans le but d’augmenter l’absorption au niveau du tractus gastro-
intestinal par des mécanismes transcellulaires (augmenter la lipophilie) ou paracellulaires 
(ouverture des jonctions). 
Pour les deux principes actifs, les acides biliaires, certains surfactants, la toxine zoluna 
occludens (ZOT) ou encore certains acides gras ont été utilisés comme amplificateurs 
d’absorption. Malgré des résultats in vivo parfois encourageants, de nombreux effets toxiques 
ont été reportés de par leur mécanisme d’action : perturbateur de la couche mucosale, 
ouverture des jonctions, laissant entrer certains parasites. 
Une autre molécule particulièrement étudiée est le SNAC (sodium N-[8-(2-
hydroxybenzoyl)amino] caprylate) utilisée en combinaison avec l’insuline et l’héparine afin 
d’augmenter l’absorption intestinale par simple diffusion à travers l’épithélium ce qui réduit 
la potentielle toxicité (Baughman et al., 1998; Berkowitz et al., 2003).  
Pour l’héparine, malgré des résultats cliniques intéressants, une faible adhérence a été 
observée due au goût désagréable de la molécule.  
Pour l’insuline, cette technologie appelée dans ce cas Eligen®, développée par Emisphere 
technologies n’a montré à ce jour aucune efficacité en clinique même à haute dose ce qui 
augmente fortement les coûts du traitement.  
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 Muco-adhésion 
De nombreux polymères ayant des propriétés muco-adhésives ont été exploités afin de 
prolonger le temps de résidence des principes actifs au niveau du site absorption c’est-à-dire 
l’épithélium intestinal. C’est le cas par exemple de l’alginate, du chitosan ou encore de l’acide 
polyacrylique. En supplément, des groupements thiomers peuvent y être ajoutés afin 
d’augmenter jusqu’à 140 fois leur pouvoir mucoadhésif (Bernkop-Schnurch, 2005). 
De plus, le chitosan possède la capacité d’ouvrir les jonctions serrées de l’épithélium par un 
mécanisme d’interaction avec les protéines présentes dans les jonctions serrées ou bien un 
récepteur de surface (Fan et al., 2016). 
Ce mécanisme est également présent avec l’utilisation de chélateur de calcium qui active des 
protéines kinases et qui perturbe à la fois les jonctions serrées et les jonctions d’adhérences. 
Une autre technique est l’utilisation de polymère permettant la pénétration du mucus comme 
le N-(2-hydroxypropyl)methacrylamide (HPMA).  
Pour l’héparine, de nombreuses études utilisent le chitosan ou un de ses dérivés et ont montré 
une pénétration par une ouverture des jonctions serrées (mécanisme paracellulaire) (Lai et 
al., 2014; Thanou et al., 2001a, b). 
Comme pour l’insuline, des polymères thiolés ont également été étudiés et ont montré une 
augmentation significative de l’absorption intestinale in vivo et une biodisponibilité de 20 %. 
 
Malgré une certaine efficacité, toutes ces stratégies ne permettent pas de protection ni 
gastrique ni intestinale des bio-médicaments d’intérêt. En revanche, l’encapsulation permet 
à la fois de combiner ces stratégies d’absorption mais également d’apporter une protection 
à ces molécules. Pour cela, différents systèmes d’encapsulation ont été développés. 
 
 Les systèmes d’encapsulation 
2.5.4.1 Les microparticules 
Les microparticules sont constituées d’un enrobage de nature lipidique ou polymérique et 
renferment un principe actif. Leur taille varie de 1 à 1000 µm. Deux structures de 
microparticules existent : les microsphères et les microcapsules (Figure 34).  
Les microsphères sont constituées d’une matrice continue de polymère ou de lipide dans 
laquelle le principe actif est dispersé. En revanche, dans les microcapsules, le principe actif est 
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sous forme liquide, solide ou gazeux au cœur de la microcapsule entourée d’une membrane 
de matériaux enrobant.  
 
Figure 35 : Structure des microcapsules vs microsphères 
D’après /www.userisadmin.byethost7.com 
Cette membrane peut être de nature polymérique d’origine naturelle comme le chitosan, 
l’alginate ou la gélatine ou bien synthétique comme l’acide polylactique (PLA) ou l’acide 
polylactique co-glycolique (PLGA), deux polymères biocompatibles. 
De nombreuses études utilisent les systèmes de microparticules pour encapsuler l’insuline et 
l’héparine. Par exemple, Jiao et al développent des microparticules d’héparine à base de 
différents polymères synthétiques comme le PLGA ou le Polycaprolactone (PCL) (Jiao et al., 
2002). De même, Hinds et al ont encapsulé de l’insuline dans des microparticules pegylées à 
base de PLGA également (Hinds et al., 2005). 
Des microparticules sont également utilisées pour encapsuler de l’insuline co-précipitée avec 
des lipoprotéines (Xing et al., 2018). 
 
2.5.4.2 Les liposomes 
Les liposomes sont des systèmes d’encapsulation composés d’une ou plusieurs bicouches 
lipidiques organisées entre deux compartiments aqueux. Cette bicouche est composée de 
phospholipides ou de sphingolipides (moins courant), molécules avec une tête polaire et une 
queue apolaire qui forment naturellement des liposomes dans un milieu aqueux. Les lipides 
s’organisent le plus souvent en bicouches avec les queues apolaires au centre de la bicouche 
non accessible à l’eau et les têtes polaires exposées au milieu aqueux (Figure 35). Cette 
structure est refermée sur elle-même en une vésicule, qui isole un compartiment interne 
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aqueux. Leur diamètre peut varier de 20 nm à quelques micromètres, selon la méthode de 
formulation utilisée. En effet, ils peuvent être de type multi, oligo ou unilamellaires. 
L’avantage des liposomes réside dans leur biocompatibilité et leur biodégradabilité. En effet, 
la plupart des phospholipides entrant dans la composition des liposomes sont de type 
glycérophospholipides d’origine naturelle mais aussi parfois des lipides de types cationiques 
ou sensibles au pH. 
Les méthodes de formulation font appel à des techniques de dissolution dans un solvant 
organique, de réhydratation de film ou d’évaporation de solvant par exemple. 
Dans la littérature, l’héparine a été encapsulée dans des liposomes cationiques à base de 
phosphatydylcholine (Bai, 2010). 
L’insuline quant à elle a été encapsulée dans des liposomes depuis bien longtemps. Dès 1985, 
Sprangler utilisait déjà cette forme d’encapsulation pour administrer l’insuline par voie orale 
(Sprangler). Degin et al aussi ont formulé des liposomes multilamellaires à base de cholestérol 
(Degim et al., 2006). 
 
Figure 36 : Structure d’un liposome 
D’après http://www.em-consulte.com 
 
2.5.4.3 Les micelles 
Une micelle est un agrégat sphérique de molécules de petite taille allant de 1 à 50 nm et dont 
la tête polaire chargée est tournée vers le solvant et la queue hydrophobe est tournée vers 
l’intérieur. Contrairement aux liposomes, les micelles sont composées d’une seule couche 
lipidique. Des micelles inverses peuvent se former dans des solvants organiques (Figure 36). 
Les micelles sont particulièrement adaptées pour la formulation de principes actifs 
hydrophobes, elles présentent une grande stabilité et peuvent être formées de polymères 
biocompatibles. 
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Les micelles sont des systèmes peu présents dans la littérature pour l’encapsulation de 
principes actifs. Seules quelques études sur l’encapsulation d’insuline ont été réalisées comme 
celle de Zang et al. qui ont synthétisé des micelles à base de chitosan modifié (Zhang et al., 
2013). 
 
 
Figure 37 : Structure d’une micelle 
D’après http://www.em-consulte.com 
2.5.4.4 Les nanoparticules  
Les nanoparticules en revanche sont très utilisées et possèdent une taille comprise entre 10 
et 1000 nm. Elles sont formulées à base de polymères ou encore de lipides et permettent 
l’emprisonnement ou l’adsorption de principe actif. Il existe différents types de nanoparticules 
que sont les nano-sphères dont le principe actif est dissous dans la matrice (polymérique ou 
lipidique). En revanche, si le principe actif est emprisonné dans un cœur liquide, on parlera 
alors de nano-capsule (Figure 37). Dans les deux cas, le principe actif peut également être 
absorbé à la surface. 
 
 
 
Figure 38 : Comparaison de la structure d’une nanosphère à celle d’une nanocapsule  
D’après (Cortes et al., 2017) 
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 Nanoparticules lipidiques 
Les nanoparticules lipidiques sont des vecteurs composés d’un principe actif dispersé dans 
une phase aqueuse contenant un surfactant. Elles possèdent donc généralement un cœur 
solide hydrophobe contenant le principe actif dissous ou dispersé. Elles peuvent être de 
nature lipidique solide c’est-à-dire que les lipides constituent la matrice des particules ou être 
des nano-capsules lipidiques possédant un cœur huileux recouvert d’une paroi rendue rigide 
par un agent de surface.  
L’avantage des nanoparticules lipidiques réside dans leur faible toxicité grâce à la présence de 
lipides biocompatibles mais également dans leur taille allant de 10 à 200 nm environ et leur 
mono-dispersité associée leur conférant un avantage pour passer les membranes biologiques 
et échapper au système immunitaire (Mishra et al., 2013). 
Contrairement aux nanoparticules polymériques, les nanoparticules lipidiques sont beaucoup 
moins utilisées pour l’encapsulation de molécules. Quelques études peuvent être trouvées 
concernant l’insuline. Par exemple, des nanoparticules lipidiques solides ont été utilisées pour 
une administration par voie orale d’insuline (Sarmento et al., 2007). 
 
 Nanoparticules polymériques 
Les nanoparticules polymériques sont apparues dans les années 70 comme une alternative 
aux liposomes ayant une meilleure stabilité de stockage. Elles peuvent être formulées à l’aide 
de polymères synthétiques ou naturels. Comme vu précédemment, pour les polymères 
synthétiques, la plupart des formulations rencontrées se font à base de polymères approuvés 
par la FDA : le poly-e-caprolactone, la polylactic acid (PLA), le polymethyl méthacrylate et le 
polylactic acid glycolic (PLGA) (Figure 38). 
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Figure 39 : Structure chimique de polymères synthétiques utilisés dans la formulation de nanoparticules 
Le PLGA possède l’avantage de s’hydrolyser en deux monomères que sont l’acide lactique et 
l’acide glycolique rapidement métabolisés par l’organisme ce qui en fait un polymère 
biocompatible. 
Pour les polymères naturels, les plus souvent rencontrés sont des polysaccharides comme 
l’alginate, l’acide hyaluronique, le dextran ou encore le chitosan (Figure 39).  
 
 
Figure 40 : Structure chimique de polymères d’origine naturelle utilisés dans la formulation de 
nanoparticules 
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Les nanoparticules polymériques peuvent être formulées par deux méthodes principales que 
sont la polymérisation de monomère (émulsion ou dispersion/polymérisation) ou alors la 
dispersion de polymère (salting out, émulsification-diffusion, nano-précipitation). 
 
2.5.4.4.2.1 Techniques de préparation des NPs polymériques  
 
Polymérisation micellaire 
 
Cette technique permet d’encapsuler des principes actifs hydrophiles et la formulation de 
nano-sphères ou de nano-capsules. Pour cela, le principe actif est dissous dans une phase 
aqueuse interne émulsionnée dans une phase organique contenant de fortes quantités de 
tensio-actifs. On obtient ainsi une émulsion inverse de structure micellaire. Les monomères 
hydrophiles sont ensuite ajoutés à l’émulsion formée et diffusent vers les micelles. La 
polymérisation est alors activée par irradiation ou par voie chimique avec un initiateur. Les 
nanoparticules sont ensuite purifiées par ultracentrifugation ou dialyse. Cette technique 
possède l’inconvénient d’utiliser de grandes quantités de tensioactifs et de solvant 
potentiellement toxiques et nécessitant des étapes de purification. De plus, cette technique 
forme des nanoparticules de polyacrylamides principalement, polymère non biodégradable. 
 
Polymérisation en émulsion 
 
Cette technique de formulation consiste à émulsionner un monomère partiellement (ou non) 
soluble à l’eau dans une phase aqueuse contenant une quantité importante de tensio-actifs 
au sein d’une émulsion ou d’une mini-émulsion. Grâce à cette technique, il est possible 
d’obtenir des nanosphères mais aussi des nanocapsules grâce à une polymérisation 
interfaciale ou des réactions de polycondensation dans des émulsions ou dans 
microémulsions sont réalisées. Jusqu'à présent, seuls quelques monomères se sont avérés 
appropriés pour produire des nanosphères et des nanocapsules comme par exemple des 
monomères cyanoacryliques qui polymérisent spontanément au contact d’anions OH- 
présents dans le milieu. La vitesse de polymérisation est dépendante du pH et sera très élevée 
pour un pH élevé. La vitesse influe directement sur la taille des particules (grosse particule 
pour un pH acide et une faible vitesse).  
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Le principal inconvénient de cette technique vient de l’acidité du milieu nécessaire pour 
ralentir la vitesse de polymérisation et ainsi avoir une taille de particule faible pouvant 
entrainer la dégradation de certains principes actifs. En revanche, elle permet l’encapsulation 
de nombreux médicaments, lipophiles ou hydrohiles.  
Les propriétés de surface peuvent également être ajustées en choisissant la nature de l'agent 
de stabilisation des polymères servant de revêtement de matériaux et permetant de contrôler 
le devenir in vivo des nanoparticules. 
Plus récemment, l'utilisation d'une mini-émulsion a été suggérée comme méthode alternative 
pour préparer des nanocapsules contenant de l'huile par polymérisation interfaciale 
d'alkylcyanoacrylate où le monomère est directement dissous dans l'huile (mygliol) et 
émulsionné dans de l'eau acidifiée à l'aide d'ultrasons afin d’obtenir une dispersion rapide de 
la phase huileuse. Le pH de la phase aqueuse reste élevé pour stimuler la polymérisation 
anionique d'alkylcyanoacrylates qui est initiée à l'interface huile/eau (Vauthier et al., 2009). 
 
Préparation par dispersion de polymères  
 
❖ Emulsification-évaporation de solvant 
Pour l’émulsion simple, le polymère, le principe actif et les surfactants sont dissous dans une 
phase organique hydrophobe que l’on émulsionne dans une phase aqueuse à l’aide d’un 
système d’homogénéisation afin d’obtenir une dispersion. Le solvant est ensuite éliminé par 
évaporation formant ainsi les gouttelettes d’émulsion. Cette technique est donc adaptée aux 
principes actifs lipophiles et la formulation de nano-sphères, ce qui n’est pas adaptable pour 
l’insuline et les héparines tous deux hydrophiles et pour une administration par voie orale 
avec un principe actif adsorbé à la surface et donc potentiellement peu protégé (Crucho et al., 
2017). 
 
❖ La nano-précipitation 
La nano-précipitation peut être utilisée pour la formulation de nano-capsule et de nano-
sphères. Elle consiste à dissoudre un principe actif (et une huile pour les nano-capsules) dans 
une solution organique de polymère dispersée dans un solvant miscible à l’eau. Cette solution 
est ajoutée à une phase aqueuse contenant un tensio-actif sous agitation modérée dans lequel 
la phase organique n’est pas soluble. Les nanoparticules se forment sous l’effet de la diffusion 
du solvant vers la phase aqueuse et le polymère insoluble dans le mélange eau-solvant 
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précipite sous forme de nano-sphère encapsulant le principe actif. Pour les nano-capsules, le 
polymère se dépose à l’interface eau-solvant et huile car il est insoluble dans les deux phases. 
On réalise ensuite une évaporation de solvant (Mishra et al., 2013). 
 
❖ « Salting out » 
Cette technique de formulation passe par une étape d’émulsification. Dans un premier temps, 
le polymère et le principe actif sont dissous dans un solvant organique miscible à l’eau. Une 
solution aqueuse saturée en électrolytes est ensuite ajoutée pour empêcher la diffusion du 
solvant. Cette solution contient un stabilisant afin de former une émulsion huile/eau grâce à 
une agitation forte. L’eau est ensuite ajoutée à l’émulsion afin que le solvant diffuse vers la 
phase aqueuse et conduise à la formation de nanosphère par agrégation du polymère. Une 
purification est réalisée ensuite afin d’enlever le sel et le solvant. Cette méthode n’est pas 
adaptée à nos principes actifs car limitée aux principes actifs lipophiles mais possède 
l’avantage de permettre un meilleur contrôle de la taille des particules. En revanche, la 
présence de sel peut être un inconvénient en termes de toxicité et de comptabilité avec les 
autres constituants. De plus, cette méthode ne permet de formuler que des nano-sphères. 
 
❖ Emulsification-diffusion 
La méthode d’émulsion-diffusion est la méthode la plus utilisée pour la formulation de 
nanoparticules solide-lipide et de nanoparticules polymériques (Mishra et al., 2013). Cette 
méthode est utilisée comme alternative à la méthode de salting out car elle n’utilise pas 
d’électrolytes qui sont parfois difficiles à éliminer. La phase organique contient le polymère et 
le principe actif (et une huile pour la formulation de nano-capsules) dans un solvant saturé. Le 
mélange est réalisé sous agitation mécanique (rotor-stator par exemple) à une phase aqueuse 
saturée contenant un stabilisant afin de former une émulsion huile/eau. Une dilution de 
l’émulsion est ensuite réalisée afin de former les nanoparticules par diffusion de solvant vers 
la phase aqueuse externe. Enfin, une étape d’évaporation de solvant est nécessaire. 
Cette technique permet d’obtenir des nanoparticules d’une taille entre 100 et 1000 nm et 
permet uniquement l’encapsulation de principes actifs lipophiles sous forme de nano-
capsules ou de nano-sphères donc non adaptée à nos molécules d’intérêt. 
 
❖ Double-émulsion–évaporation de solvant 
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Dans ce procédé de formulation, une première émulsion est réalisée entre le polymère dissous 
dans la phase organique et un solvant partiellement miscible à l’eau et la phase aqueuse 
contenant le principe actif (émulsion eau dans huile). La seconde émulsion est ensuite 
formulée à partir de la première en ajoutant une seconde phase aqueuse contenant un 
stabilisant. On obtient ainsi la double émulsion (eau/huile/eau) Cette étape est suivie d’une 
étape d’évaporation de solvant sous agitation formant la « coque » polymérique (Iqbal et al., 
2015). 
L’avantage majeur de cette technique est qu’elle permet l’encapsulation de diverses principes 
actifs hydrophiles de petites tailles (Bilati et al., 2005). De plus, elle est souvent utilisée avec 
des polymères d’origine naturelle (figure 40) comme le PLGA, un polymère biocompatible et 
approuvé par la Food and Drug Administration (FDA). Son utilisation permet de jouer sur la 
cinétique de dégradation des nanoparticules en contrôlant les paramètres pertinents tels que 
le poids moléculaire du polymère, le rapport acide lactique/ acide glycolique et la 
concentration du médicament pour obtenir une dose et un intervalle de relargage souhaité 
en fonction du type de médicament encapsulé. 
Par exemple, le PLGA 50:50, un copolymère d'acide poly lactique (PLA) et d'acide poly 
glycolique (PGA) (Figure 40) se dégrade plus rapidement dans les milieux biologiques que les 
autres ratios d’acide lactique et d’acide glycolique (Danhier et al., 2012; Makadia et al., 2011).  
 
Figure 41 : Structure chimique de PLGA 
 
Cependant, ces émulsions nécessitent la présence de solvants et de tensio-actifs qui peuvent 
s’avérer toxiques. Le choix des solvants doit alors être réfléchi dans le cadre d’une utilisation 
biologique des NPs. Ces solvants sont également classés par la FDA en plusieurs classes qui 
délimitent leurs domaines d’utilisation chez l’homme. La quantité de solvant peut également 
être contrôlée pendant l’évaporation, afin de limiter l’administration clinique de ces solutions. 
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Pour les tensio-actifs, leur présence reste indispensable à la stabilisation des deux émulsions, 
réduisant la tension interfaciale entre la phase huileuse et la phase aqueuse grâce à leur 
structure dont une partie est hydrophile et l’autre lipophile. Ces tensio-actifs peuvent être de 
nature cationique, anionique, zwitterionique, amphotère ou non-ionique. Les non-ioniques 
sont des tensio-actifs particulièrement utilisés dans le domaine pharmaceutique de par leur 
forte propriété stabilisante mais également leur faible toxicité.  
Leurs propriétés tensio-actives sont classées en fonction de leur balance hydrophile-lipophile 
(HLB) c’est-à-dire la proportion de phase hydrophile et de phase lipophile allant de 0 à 20. Plus 
la valeur est élevée, plus la solubilité dans l'eau est grande. Selon le type d’émulsion voulue 
(eau dans huile ou huile dans eau), la HLB du tensio-actif devra être prise en compte. Par 
exemple, pour obtenir une émulsion huile dans eau, il faudra utiliser un tensio-actif dont la 
HLB est assez grande c’est-à-dire qu’il sera plus hydrophile que lipophile. Certaines huiles sont 
même définies avec une HLB, définissant leur stabilisation dans une phase aqueuse. Enfin, les 
HLB peuvent s’additionner dans le cas d’une utilisation multiple de tensio-actifs.  
 
Cette technique a donc été choisie pour encapsuler nos bio-médicaments dans le but de 
formuler des nanoparticules polymériques composées de PLGA. Ce système d’encapsulation 
va permettre de protéger en partie nos principes actifs de la dégradation intestinale mais 
également permettre le passage de l’épithélium et ses barrières associées sans modification 
des molécules d’intérêt. Cette technologie va donc être utilisée dans un premier temps avec 
l’insuline en vue d’une transposition à l’héparine par la suite. 
En revanche, aucune protection gastrique n’est attribuée aux nanoparticules de PLGA qui se 
dégradent rapidement en milieu acide. Pour cela, un concept de double encapsulation a vu 
le jour et a fait l’objet d’un brevet. 
 
2.6 Le brevet concept de la double encapsulation 
Le concept de la double encapsulation a fait l’objet d’un brevet déposé en 2005 issu d’un 
partenariat entre le CEED et le CNRS, plus particulièrement l’institut Charles Sadron (CNRS) 
(patent CNRS/CeeD: FR 0304976& PCT/FR0400974). Cette double encapsulation est donc 
décrite avec un premier vecteur à la fois gastro-résistant et entérosoluble et un second 
vecteur, un système de nanoparticules polymériques contenant le principe actif hydrophile à 
encapsuler pour une future administration orale (Figure 41).  
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Figure 42 : Concept de la double encapsulation 
Le premier vecteur gastrorésistant développé a été l’utilisation d’une gélule gastro-résistante, 
commercialisée par la société CAPSUGEL et recouverte d’un polymère lui conférant ses 
propriétés de gastro-résistances. Le second quant à lui a été formulé à base de « billes » 
d’alginate par la technique de gélation ionotropique.  
Ces deux types de vecteurs développés doivent conférer une protection gastrique aux 
nanoparticules principalement de son pH acide et ses enzymes associées. De plus, cette 
protection va permettre une libération du second vecteur, les nanoparticules polymériques 
en milieu intestinal, de par ses propriétés entéro-solubles en se délitant à un pH proche de 7.  
 
Pour le deuxième système d’encapsulation, comme exposé précédemment notre choix s’est 
tourné vers un système de nanoparticules polymériques contenant le principe actif à 
encapsuler et composées de PLGA, formulées par la technique de double 
émulsion/évaporation de solvant. 
Ces nanoparticules doivent à la fois protéger le principe actif du milieu intestinal mais 
également permettre le passage de l’épithélium et ses différentes barrières (mucus, tapis 
cellulaire). Le but étant d’arriver dans le foie et son premier passage hépatique par la veine 
porte pour finalement atteindre la circulation sanguine. 
Ce système de double encapsulation va donc nous permettre de pallier  toutes les barrières 
existantes au niveau du tractus gastro-intestinal pour l’administration de bio-médicaments 
d’intérêts tels que l’insuline ou l’héparine.  
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2.7 Données antérieures du projet 
L’administration orale de bio-médicaments à l’aide de ce système de double encapsulation a 
été mise au point avec l’insuline et a fait l’objet de deux projets : le projet « ORAIL » pour ORal 
Administration of InsuLin et le projet « ORAILBIS ».  
Au niveau développement du système de double encapsulation, deux grandes phases ont été 
nécessaires, l’élaboration du véhicule gastro-résistant et l’élaboration du système 
nanoparticulaire. 
 
 Le véhicule gastro-résistant 
Au début du projet, en collaboration avec la société CAPSUGEL, des gélules gastro-résistantes 
ont été développées appelées PCcaps®. Ces gélules pouvaient contenir les nanoparticules sous 
forme de poudre (lyophilisées).  
Pour leur conférer leurs propriétés gastro-résistantes, ces gélules ont été recouvertes d’un 
polymère, l’Eudragit® L100-5 et ont été validées au sein de notre laboratoire en termes de 
gastro-résistance et d’entéro-solubilité. D’un point de vue méthodologique, les gélules ont été 
remplies de caféine et ensuite incubées, en milieux gastrique et intestinal simulés préparés 
selon les recommandations de la pharmacopée Européenne (9.5) (European-Pharmacopoeia-
9.5) et fixant des normes bien précises. En effet, la gélule doit être résistante au moins 1 heure 
en milieu gastrique et libérer au moins 75 % du principe actif en moins d’une heure. Les 
résultats obtenus avec les gélules remplies de caféine sont présentés dans la figure 42. Ainsi 
nous avons pu valider une résistance de deux heures en milieu gastrique et une libération de 
100 % du principe actif au bout de 30 minutes dans le milieu intestinal. 
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Figure 43 : Cinétique de libération de la caféine contenue dans des gélules PCcaps® 
 
Les gélules ont été incubées successivement dans un milieu gastrique simulé (milieu acide pH=1,2) deux heures 
puis dans un milieu intestinal simulé, pH=7,2. D’après thèse Nathalie Reix, 2009. 
 
Une fois validées in vitro, la suite du projet à consisté à tester in vivo ces mêmes gélules afin 
d’évaluer leur délai de dissolution en conditions physiologiques. Pour cela, les gélules ont été 
remplies d’un principe actif facilement dosable (le paracétamol) puis administrées par gavage 
chez le rat. La quantité de paracétamol retrouvée dans le sang des rats a ensuite été dosée. 
Les résultats sont présentés figure 43. 
 
Figure 44 : Concentration de paracétamol dosée dans le plasma de rat 
 
Les gélules ont été administrées par voie orale des gélules PCcaps® enrobées (carré vide) ou non (carré rempli) et 
aires sous la courbe, *p < 0.05; **p < 0.01; ***p < 0.001 vs gélules vides. D’après (Reix et al., 2012a) 
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Les résultats ont montré une dissolution complète des gélules recouvertes en deux heures 
pour retrouver la quantité de paracétamol administrée dans le sang des rats. Pour les gélules 
non recouvertes, une partie du principe actif n’a pas été retrouvée après deux heures. 
 
Par la suite, un second vecteur a été développé à base d’alginate et formulé par gélation 
ionotropique du polymère. Ainsi, des billes d’alginate de taille micrométrique ont été 
formulées sous forme liquide, pouvant ainsi être adaptées à des gélules molles contrairement 
aux gélules dures précédentes (impératifs industriels). Une fois formulées, elles ont été 
caractérisées par microscopie optique et leur stabilité en milieux simulés gastrique et 
intestinal a été observée (Figure 44). 
 
 
Figure 45 : Etude de stabilité des véhicules renfermant des nanoparticules  
Les véhicules ont été incubés dans les milieux gastrique et intestinal simulés (clichés réalisés au microscope 
optique X40. D’après thèse Mouhamadou Diop, 2015 
 
Les résultats ont montré une résistance en milieu gastrique pendant deux heures et une 
libération des nanoparticules immédiatement après incubation en milieu intestinal (Figure 
44). 
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 Le système nanoparticulaire 
La seconde phase de développement a concerné le second système d’encapsulation c’est-à-
dire les nanoparticules de PLGA encapsulant l’insuline. Dans un premier temps, il a fallu mettre 
au point la formulation de ces NPs par double émulsion évaporation de solvant. Une fois 
effectuée, des nanoparticules d’une taille de 200 nm, de charge nulle et d’une efficacité 
d’encapsulation supérieure à 70 % ont été obtenues. Ensuite, ces mêmes nanoparticules ont 
été testées et validées biologiquement d’un point de vue internalisation au sein d’un modèle 
de cellules intestinales puis in vivo après injection intraduodénale chez le rat diabétique (Reix 
et al., 2012b). De plus, une réduction de la glycémie des rats diabétiques a été démontrée in 
vivo mais avec une biodisponibilité faible qu’il était nécessaire d’optimiser (biodisponibilité de 
10%). C’est pourquoi nous nous sommes orientés vers les propriétés physicochimiques des 
NPs dans un but afin d’optimiser leur internalisation et donc leur efficacité. 
Pour cela, une première stratégie a consisté à tester différentes tailles de nanoparticules in 
vitro et in vivo mais aussi en termes de toxicité et d’efficacité (thèse P. Guhmann). Ainsi, nous 
avons démontré que sur un panel de NPs de taille variant de 100 à 1000 nm, les NPs avec une 
taille inférieure ou égale à 400 nm présentaient les meilleures caractéristiques en termes de 
toxicité et d’internalisation sur les deux modèles in vitro de cellules intestinales. Ces NPs ont 
ensuite été formulées à une échelle semi-industrielle dans le cadre d’une collaboration avec 
un industriel pharmaceutique, Catalent®. Ainsi ces NPs standards d’une taille de 200 nm ont 
montré un protocole de formulation facilement transposable à cette échelle et plus 
reproductible. Ainsi la taille de 200 nm a été validée définitivement. 
En revanche, cette collaboration industrielle nous a confrontés aux exigences associées 
principalement sur la quantité de surfactant utilisée dans notre formulation. Ainsi cette 
quantité a dû être réduite et a entraîné une modification des propriétés physico-chimiques 
des nanoparticules faisant ainsi apparaître une charge négative de surface. 
Ces nanoparticules, une fois testées in vitro ont montré une meilleure internalisation cellulaire 
que les NPs standards non chargées (Figure 45). Cependant, ces nanoparticules étaient 
particulièrement instables lors de leur transposition à une échelle semi-industrielle. 
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Figure 46 : Internalisation des nanoparticules selon la charge de surface sur un modèle cellulaire Caco-2. 
 
D’après thèse Mouhamadou Diop, 2015 
 
Pour aller plus loin et confirmer ces premiers résultats, le projet a donc été orienté sur l’étude 
de l’impact de la charge de surface des NPs in vitro et in vivo.  
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Les objectifs de la thèse 
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3 Objectifs 
 
Ce travail de thèse a été réparti sur deux grandes phases d’optimisation avec comme objectif 
commun l’encapsulation de deux bio-médicaments : l’insuline et l’héparine. 
L’encapsulation de l’insuline, a fait l’objet dans un premier temps d’une étape de validation 
d’une méthode de quantification de l’insuline par HPLC après une modification majeure de la 
méthode décrite dans la monographie de la pharmacopée Européenne. Le but étant de 
pouvoir quantifier l’insuline présente au sein de notre système d’encapsulation. 
Toujours sur l’insuline et en parallèle de cette validation de méthode, nos travaux ont consisté 
à travailler sur l’optimisation de notre système nanoparticulaire pour une future 
administration orale. Pour cela, une première étude concernant l’impact de la charge de 
surface des NPs sur leur absorption intestinale au sein d’un modèle in vitro mais également 
l’efficacité in vivo ont été réalisées. Mais une faible biodisponibilité due à une perte 
conséquente d’insuline en milieu intestinal nous a amené vers une seconde étude consistant 
à élaborer différentes stratégies afin de réduire cette perte de principe actif en conditions 
intestinales. 
Dans un second temps, l’objectif était de transposer le système nanoparticulaire optimisé à 
l’héparine, afin de le valider d’un point de vue physico-chimique mais également in vitro en 
vue d’une future administration par voie orale in vivo. 
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4 Matériel et méthode 
 
4.1 Insuline et héparine : formulation des NPs et validation in vitro/in vivo 
 Formulation et caractérisation des NPs d’insuline et d’héparine.  
4.1.1.1 Préparation des nanoparticules de PLGA 
 
Figure 47 : Protocole de formulation des nanoparticules  
 
Les NPs sont de type polymérique et ont été préparées par la méthode de double émulsion et 
évaporation de solvant comme décrite précédemment (Reix et al., 2012b) (Figure 46). Le 
polymère utilisé est un polymère hydrophobe, le PLGA 50:50 Resomer® (RG 502H, Mw 14,000) 
(Boehringe Ingelheim, Allemagne) et les surfactants utilisés pour les deux émulsions 
consécutives sont le Pluronic® F68 (BASF Corporation, Mount Olive, NC, Etats-Unis) avec une 
HLB supérieure à 24 et le second est l’alcool Polyvinylique (PVA 18-88, Mw130.000) (Fluka, 
Buchs, Suisse). 
Dans un premier temps, 200 mg de PLGA et 100 mg de Pluronic® F68 ont été dissous 
séparément dans 500 µl d'acétate d'éthyle (Sigma Aldrich, Saint Louis, Etats-Unis) et mélangés 
après dissolution. Ensuite, un volume de 400 μL de principe actif hydrophile a été ajouté 
(insuline ou héparine). Pour l’insuline, plusieurs types ont été utilisés : l’insuline rapide 
Umuline® (100 UI/mL) pour la synthèse des nanoparticules et la validation in vitro (Eli Lilly, 
Indianapolis, Etats-Unis), l’insuline cristalline (3,5 μg / mL) pour la quantification par HPLC ou 
l’insuline FITC (Sigma Aldrich, Saint Louis, Etats-Unis) pour la cytométrie en flux. Pour la 
validation in vivo, l’Insuman® (400 UI/mL, généreusement fournie par Sanofi-Aventis (Paris, 
France) a été utilisée afin de travailler avec des concentrations plus élevées en insuline.  
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Pour les héparines, trois types ont été utilisés l’enoxaparine (Lovenox®), le fondaparinux 
(Arixtra®) et l’héparine non fractionnée (Choay®) (Sanofi Adventis, Paris, France). L’héparine-
FITC (3,5 mg / ml) (Creative PEGWorks, Etats-Unis) a été utilisée pour la cytométrie en flux. 
Ces 400 µL de principe actif ont été ajoutés à la phase organique, puis émulsifiés à l’aide d’une 
sonication (ultrasons) de 66 watts pendant 15 secondes dans un bain de glace formant ainsi 
la dispersion D1. Ensuite, un volume de 2 ml de phase aqueuse contenant le tensioactif c’est-
à-dire soit du polyvinyle alcool (PVA) à 2,5 % m/v, soit du SDS surfactant anionique à 0,01 % 
m/v (Mw 288.000) (Euromedex, Souffleweyersheim, France) ou de l'eau milliQ ont été ajoutés 
à l'émulsion eau-dans-huile (e/h) résultante afin d’optimiser la charge des nanoparticules. Le 
mélange a ensuite été traité aux ultrasons pendant 10 secondes formant la dispersion D2. 
Puis, la double émulsion (e/h/e) a été transférée dans 10 ml de solution aqueuse de PVA (0,15 
% m/v) ou d'eau milliQ afin de procéder à l’évaporation du solvant (acétate d’éthyle) soit par 
une agitation douce sur la nuit ou bien sous hotte aspirante pendant 2 heures. La résultante 
est la formation de la dispersion D3 (Figure 46).  
Pour les NPs recouvertes, du chitosan CL113 (Chitosan chloride Mw 70,000 à 150,000; DD 75 
à90%) (Nova Matrix, Sandvika, Norvège) a été utilisé et le recouvrement a été effectué par 
interactions électrostatiques directement après la formulation des NPs par un simple transfert 
dans 10 mL d'un mélange eau/chitosan à 7 mg/ml (m/v) sous agitation douce. Afin de limiter 
la perte de NPs, aucune étape de lavage n'a été réalisée hormis pour les nanoparticules FITC. 
Les NPs ont été lyophilisées pour une conservation à long terme ou conservées à 4 °C. 
 
4.1.1.2 Recouvrement acide hyaluronique/Polyéthylène glycol 200  
Les nanoparticules sont recouvertes d’acide hyaluronique à une concentration de 0,1 % (m/v) 
(CTTM, Le Mans) ou bien recouvertes de Polyéthylène glycol 200 (Sigma Aldrich, Saint Louis, 
Etats-Unis) à une concentration de 30 % (v/v) préparé dans l’eau. Cet étape de recouvrement 
intervient durant la D3 c’est à dire l’étape d’évaporation, tout comme le recouvrement au 
chitosan.  
 
4.1.1.3 Lyophilisation des NPs 
Les nanoparticules ont été congelées au préalable dans un bain contenant un mélange de 
carboglace et d’isopropanol (Sigma Aldrich, Saint Louis, Etats-Unis) à -76°C. Elles sont ensuite 
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lyophilisées à une température de -120°C et une pression de 150 mbar pendant minimum six 
heures à l’aide d’un lyophilisateur de paillasse Freezone 4.5L (Labconco, USA). 
Les nanoparticules lyophilisées sont ensuite récupérées et conservées à température 
ambiante. 
4.1.1.4 Caractérisation physico-chimique des nanoparticules 
 
 
Figure 48 : Principe de la granulométrie laser  
D’après Horiba 
 
La caractérisation des NPs a été effectuée à l’aide d’un granulomètre laser Horiba NanoZS 
(Horiba, Japon) à 25 °C selon le principe présenté figure 47. 
Elle inclue la mesure de trois paramètres: la taille moyenne, la charge de surface (potentiel 
Zêta) et la détermination de l'indice de polydispersité (PdI) c’est à dire la distribution en taille.  
La mesure de la taille des NPs se fait par mesure du coefficient de diffusion des NPs obtenu 
par la mesure de la vitesse de déplacement des particules. Cette mesure nous permet 
d’obtenir un profil bien précis donnant toutes les informations sur la taille et son homogénéité 
dans l’échantillon (figure 48). La dilution des échantillons est réalisée au 2000e dans de l’eau 
milliQ®. 
 
 
 
78 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figure 49 : Profil de la mesure de taille par granulométrie laser 
D’après Horiba 
 
Cette homogénéité en termes de taille est déterminée par la mesure de l’indice de 
polydispersité (PdI). Plus sa valeur est grande et plus l’échantillon est dit « polydisperse », 
c’est-à-dire non homogène en taille. Horiba fixe les limites suivantes :  
• Si le PdI est < 0,1, l’échantillon est dit monodisperse.  
• Pour un PdI entre 0,1 et 0,5, l’échantillon est standard 
• Si le PdI est > 0,7, l’échantillon est extrêmement polydisperse et donc la mesure est 
peu fiable. 
Pour la mesure de la charge de surface (potentiel zêta), un champ électrique E est appliqué 
entre deux électrodes ce qui induit un déplacement des nanoparticules. Un laser est ensuite 
dirigé créant des interactions avec les particules qui génèrent un signal diffusé. 
Ainsi le potentiel zêta est déduit de la mobilité des particules induite qui modifie la fréquence 
du signal diffusé (Figure 49). La dilution des échantillons est réalisée au 10e dans du chlorure 
de sodium à 5 % (m/v). 
Début de décroissance : 
Information sur Z average (moyenne taille) 
Angle de décroissance : 
Information sur Polydispersité 
Ligne de Base: 
Agrégats, des particules 
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Figure 50 : Principe de la mesure de la charge de surface par granulométrie laser 
 
4.1.1.5 Détermination de l’efficacité d’encapsulation 
L'efficacité d’encapsulation a été déterminée après centrifugation des NPs (20 000 × g, 4C 
pendant 1 heure) de façon indirecte pour les deux principes actifs étudiés (Figure 50). Pour la 
quantification de l’insuline non encapsulée, la méthode HPLC basée sur la monographie de la 
pharmacopée européenne a été utilisée (voir paragraphe 4.1.1.5.1). Pour la quantification de 
l’héparine non encapsulée, une méthode UV-Visible avec du bleu de méthylène a été utilisée 
(voir paragraphe 4.1.1.5.2). L’équation suivante a ensuite été utilisée pour déterminer cette 
efficacité d’encapsulation :  
EE (%) = ((quantité de principe actif théorique – quantité mesurée) / quantité théorique de 
principe actif)  100. 
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Figure 51 : Protocole de détermination de l’efficacité d’encapsulation de l’insuline ou de l’héparine 
 Quantification de l’insuline par méthode HPLC 
La quantification de l’insuline s’est faite par méthode HPLC comme décrite dans le matériel et 
méthode de la validation après modification de la méthode Pharmacopée Européenne (4.2). 
 Quantification de l’héparine par méthode UV-visible 
La méthode de quantification de l’héparine par dosage UV-visible utilisée est basée sur la 
méthode colorimétrique Azure II (Pazzini et al., 2015). Son principe est basé sur la réaction 
entre l’Azure II qui est un composé de bleu de méthylène et l’héparine. La réaction serait 
basée sur l’interaction des groupes anioniques de l’héparine (les sulfates) avec les groupes 
cationiques du bleu de méthylène par des forces électrostatiques non spécifiques (Jiao et al., 
1999; Liu, 1998). Pour cela, 500 µL de surnageant était mélangé avec 4,5 mL de solution azure 
II (Sigma Aldrich (Saint Louis, USA), solution à base de bleu de méthylène, préparée à 0,05 
µg/mL. Ensuite, l’absorbance a été mesurée à 500 nm à l’aide d’un biospectromètre kinetic 
UV-visible (Eppendorf, Allemagne). 
 
4.1.1.6 Microscopie électronique à balayage (MEB) 
Les échantillons de NPs étaient examinés par MEB en termes de morphologie. Pour cela, 1 mL 
de NPs ont été redispersées dans 100 mL d’eau distillée puis 1 mL de la suspension a été 
prélevé et séché à l'air puis revêtu de carbone avant l'examen par MEB à 5 kV (Hitachi S800, 
Tokyo, Japon). 
Dosage de l’insuline par 
la monographie 0838 de 
la pharmacopée 
Européenne par HPLC 
 
ou 
Dosage de l’héparine  
par méthode UV-
visible  
81 
 
4.1.1.7 Tests de stabilité des nanoparticules dans le temps 
La taille, le PdI et le potentiel zêta des NPs ont été mesurés comme décrit ci-dessus une fois 
par semaine pendant trois semaines afin de tester la stabilité de ces paramètres physico-
chimiques dans le temps. 
4.1.1.8 Test de stabilité des NPs en milieux simulés 
Selon la pharmacopée européenne, le milieu gastrique contenait du NaCl 35 mM et du HCl 80 
mM à pH 1,2 et le milieu intestinal a été préparé avec du KH2P04 50 mM et du NaOH 15 mM 
ajusté à pH 6,8. Les milieux simulés ont été préparés sans enzyme pour permettre la 
quantification des principes actifs et la stabilité a été testée uniquement en fonction du pH 
des milieux. Ensuite, les NPs ont été incubées avec du milieu (v/v) à 37 °C et à des temps de 
30 minutes et 4 heures, des échantillons ont été centrifugés et la quantité de principe actif 
libre a été mesurée par HPLC (voir paragraphe 4.2.2) ou UV-visible comme décrit 
précédemment. Les résultats sont exprimés en pourcentage de libération de principe actif. 
 Validation in vitro 
4.1.2.1 Modèles in vitro et culture cellulaire 
Deux modèles de culture cellulaire ont été utilisés: Caco-2 et co-culture (75% Caco-2 + 25% 
RevHT29MTX) comme décrit par Nollevaux et al., 2006 aves de légères modifications (Diop et 
al., 2015) (Figure 51). La lignée Caco-2 a été obtenue de the American Type Culture Collection 
(ATCC, Manassas, VA, Etats-Unis) et la lignée RevHT29MTX a été fournie par le Dr. Thécla 
Lesuffleur (INSERM U505, Villejuif, France). La culture cellulaire a été réalisée comme décrit 
par Reix et al., 2012. Brièvement, les cellules ont été ensemencées à une densité de 73 000 
cellules/cm2 dans du milieu DMEM (Dulbecco Modified Eagle Medium) contenant 4,5 g/L de 
glucose et de L-glutamine (Invitrogen, Carlsbad, CA, USA). Le milieu a été complété avec 20 % 
de sérum de veau fœtale (SVF) (Sigma Aldrich, Saint Louis, Etats-Unis), concentration 
recommandée par le fournisseur ATCC et Yee (1997). Une solution antibiotique-antimitotique 
à 1 % ainsi que 1 % de solution d'acides aminés à 10 mM ont également été ajoutés 
(Invitrogen, Carlsbad, CA, USA). Les cellules ont été cultivées pendant 21 jours (pour acquérir 
le phénotype des entérocytes) à 37 °C dans une atmosphère à 5 % de CO2 et ont été utilisées 
à partir du passage 25 jusqu’au passage 60. 
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Monoculture  
Caco-2 
Co-culture 
Caco-2/REVHT29 MTX Mucus 
 
 
 
 
 
 
Figure 52 : Modèles in vitro utilisés 
 
4.1.2.2 Toxicité des nanoparticules  
La toxicité a été déterminée en mesurant l'activité mitochondriale des cellules grâce au test 
CellTiter 96® AQueous One Solution Cell Proliferation Assay de chez Promega Corporation 
(Madison, WI, USA). Pour cela, les cellules (19 200 cellules/puits) ont été ensemencées sur des 
plaques 96 puits (CELLSTAR®, ThermoFisher, USA) et cultivées pendant 21 jours pour les 
différencier. Ensuite, après un screening de différentes concentrations, une concentration en 
NPs de 5 mg de PLGA/puit a été sélectionnée pour les tests in vitro. En effet, cette 
concentration d'insuline contenue dans 5 mg de PLGA/puits correspond à 0.5-1 UI par puit ce 
qui est proche de la concentration in vivo. Puis, les NPs ont été incubées sur les cellules 
pendant 4 heures et ont été lavées trois fois (10 minutes) avec une solution de HBSS 
(Invitrogen, Carlsbad, CA, USA), sans calcium et sans magnésium. Après traitement, 100 µL de 
milieu de culture avec 20 µl de 3-(4,5-diméthylthiazol-2-yl)-5-(3-carboxyméthoxyphényl)-2-(4-
sulfophényl)-2H-tétrazolium (MTS) ont été ajoutés. Les cellules ont été incubées pendant 1 
heure à 37 °C et l'absorbance a été mesurée à 490 nm dans un lecteur de microplaques 
Metertech 960 (Metertech Inc., Taipei, Taiwan). La quantité de produit formé, le formazan est 
directement proportionnelle à l'activité mitochondriale, qui est liée au nombre de cellules 
vivantes. Les résultats sont exprimés en pourcentage de cellules vivantes par rapport au 
témoin négatif (cellules non traitées). 
4.1.2.3 Mesures de la résistance électrique trans-épithéliales 
Les cellules (200 000) ont été ensemencées sur un insert de 0,336 cm² et cultivées pendant 21 
jours afin de reproduire in vitro un épithélium intestinal. Les cellules ont ensuite été incubées 
avec des NPs et la TEER a été mesurée toutes les heures pendant 4 heures. L’EGTA a été utilisé 
comme contrôle positif de l'ouverture des jonctions serrées. Le contrôle négatif a consisté en 
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des cellules sans traitement (Figure 52). Les résultats sont exprimés en pourcentage de 
diminution de la TEER. 
 
 
Figure 53 : Protocole de mesure de la TEER 
 
4.1.2.4 Etude du passage intestinal des nanoparticules par cytométrie en flux 
 Filtration des NPs contenant un principe actif couplé FITC 
Les nanoparticules formulées avec un principe actif couplé à du FITC ont d’abord été filtrées 
sur colonne Sephadex® G25 (ThermoFisher, Etats-Unis). 
Pour cela, les colonnes ont été d’abord conditionnées avec cinq rinçages à l’aide de 2 mL d’eau 
milliQ pour un volume total de rinçage de 25 mL. Ensuite 2 mL de nanoparticules ont été 
filtrées et éluées avec 5 mL d’eau milliQ. Cinq rinçages ont à nouveau été effectués entre deux 
filtrations de nanoparticules. Une colonne était utilisée pour une formulation de 
nanoparticules. 
 Quantification du passage intestinal 
Pour quantifier l’internalisation des nanoparticules par cytométrie en flux, la molécule 
fluorescéine (FITC) a été couplée à nos deux principes actifs (insuline et héparine) (Figure 53) 
commercialisées prêtes à l’emploi. La fluorescéine est une substance dérivée du xanthène qui 
émet une lumière réfléchie de fluorescence lorsqu'elle est excitée sous les ultraviolets et 
absorbe à 494 nm. On obtient ainsi de l’insuline-FITC et l’héparine-FITC (non fractionnée).  
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Figure 54 : Structure de l’insuline-FITC (A) et de l’héparine-FITC (B) 
 
Pour étudier l'absorption intestinale des NPs dans nos deux modèles de culture cellulaire, la 
technique de cytométrie en flux a été utilisée comme décrit par Reix et al., 2012 (Reix et al., 
2012b) (Figure 54). Brièvement, les cellules ont été cultivées dans des plaques 24 puits 
pendant 21 jours pour permettre leur différenciation. Les cellules ont ensuite été incubées 
avec des NPs chargées d’insuline FITC (5 mg de PLGA/puit) ou d’héparine FITC (5 mg 
PLGA/puit) selon l’étude, dispersées dans du DMEM sans SVF pendant 4 heures. Les cellules 
ont été lavées trois fois (10 minutes) avec une solution d’HBSS dépourvue de calcium et de 
magnésium puis séparées par l’action de la trypsine (Sigma Aldrich, Saint Louis, MO, USA), 
centrifugées et remises en suspension dans du HBSS. Les échantillons ont été analysés par un 
cytomètre en flux BD LSR II (Becton Dickinson and Company, Franklin Lakes, États-Unis) en 
triple exemplaires et 10 000 événements ont été enregistrés par puits. Les résultats sont 
analysés à l’aide du logiciel FlowJo (Becton Dickinson and Company , Franklin Lakes, États-
Unis) et sont exprimés en quantité de fluorescence intracellulaire. 
 
B 
A 
85 
 
 
Figure 55 : Protocole de quantification de l’internalisation des NPs par cytométrie en flux  
 
 Le vecteur gastro-résistant 
4.1.3.1 Formulation du vecteur gastro-résistant d’alginate 
Le vecteur pharmaceutique complexe a été formulé par gélation ionotropique de l’alginate 
avec des ions calcium (Figure 55).  
Tout d’abord, un volume de 10 mL de suspension de nanoparticules a été mélangé à 30 mL de 
d’une solution d’alginate de sodium (Alfa Aesar, Thermofisher, Etats-Unis). Ensuite grâce à un 
pousse seringue, le mélange a été introduit au goutte à goutte dans un volume de 100 mL 
d’huile pharmaceutique (Mygliol® 812, Sigma Aldrich, Saint Louis, Etats-Unis) sous agitation à 
1200 tr/min à un débit de 2 mL par minute. 
L’agitation a été ensuite maintenue à la même vitesse pendant une heure à température 
ambiante. Puis un mélange d’huile pharmaceutique (Mygliol® 812) et d’acide acétique (20/2 ; 
v/v) est introduit au même débit et sous la même intensité d’agitation. Puis 160 mL d’une 
solution aqueuse de chlorure de calcium à 5 % (m/v) au même débit a été introduit et laissé 
sous agitation une heure température ambiante. La vitesse a ensuite été réduite à 300 tr/min 
et maintenue pendant 12 heures.  
Les phases huile/eau ont ensuite été séparées afin de récupérer les billes encapsulant les 
nanoparticules à l’aide de l’ampoule à décanter. Les véhicules sont récupérés au fur et à 
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mesure. Un lavage des billes d’alginate a été réalisé sur un tamis d’une porosité de 0,2 µm à 
l’aide d’un détergeant, du tween® 80 à 2 % (m/v) (Sigma Aldrich, Saint Louis, Etats-Unis). Puis 
les véhicules ont été mélangés à l’aide d’un agitateur 3D pendant deux heures à 200 mL de 
tween® 80. Enfin, ils ont été lavés sur un tamis de 0,2 µm au tween® 80 puis à l’eau et on été 
récupérés pour être stockés à 4°C. 
 
Figure 56 : Protocole de formulation des véhicules gastro-résistants à base d’alginate par gélation 
ionotropique 
4.1.3.2 Validation du vecteur gastro-résistant 
Une fois formulés, les véhicules gastro-résistants d’alginate ont été observés au microscope 
afin de vérifier la forme des « billes » et la présence de nanoparticules à l’intérieur. Leur 
stabilité en milieux simulés a ensuite été testée. Pour cela, selon la pharmacopée européenne, 
le milieu gastrique contenait du NaCl à 35 mM et du HCl à 80 mM, pH 1,2 et le milieu intestinal 
a été préparé avec du KH2P04 à 50 mM et du NaOH à 15 mM ajusté à pH 6,8 comme pour la 
stabilité des nanoparticules. La stabilité a ensuite été testée uniquement en fonction du pH 
des milieux. Pour cela, 100 µL de véhicules ont été incubées avec 10 mL de milieu simulés à 
37°C. A t0, t30minutes, t1h et t2h, des échantillons ont été prélevés et observés au microscope afin 
de voir si les véhicules restent intègres.  
 Validation ex-vivo des NPs d’héparine 
Dans un premier temps, des prélèvements sanguins ont été effectués sur des rats mâles 
Wistar par la queue. Pour le test de dissolution, des nanoparticules formulées avec trois types 
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d’héparine, l’enoxaparine, le fondaparinux et l’héparine non fractionnée, ont été incubées 
pendant deux heures dans les échantillons de sang. Pendant ces deux heures des 
prélèvements ont été effectués à t15,t30,t45,t60 et t120 minutes puis centrifugés à 10000 g 
pendant deux minutes avec décantation intermédiaire et aliquotés avec une conservation à  
-80 °C jusqu'aux tests.  
Afin de quantifier l’héparine libérée des nanoparticules dans le sang, un test basé sur une 
méthode chromogénique anti facteur de coagulation, le facteur Xa à l’aide d’un kit de dosage 
(biophen, aniara, USA) a été utilisé. 
 
 Validation in vivo des NPs d’insuline 
4.1.5.1 Modèle animal 
Toutes les expériences sur les animaux ont été effectuées en conformité avec les directives 
des institutions européennes concernant les soins et l'utilisation d’animaux dans des 
procédures expérimentales (numéro d'agrément de l’animalerie du laboratoire: C67-482-28, 
numéro de saisine AL/60/67/02/13). Des rats mâles Wistar (Charles River, Wilmington, USA) 
de poids compris entre 120 et 140 g sont placés dans des cages collectives standards, au sein 
d’une salle à température ambiante régulée (23±1 °C). Les rats sont maintenus dans un cycle 
circadien de 12 heures d'obscurité et 12 heures de lumière, et sont nourris avec un régime 
standard pour animaux de laboratoire sous forme de granulés (SAFE A04, Villemoisson-sur-
Orge, France). Les animaux ont accès à la nourriture et à l'eau ad libitum. Le diabète est induit 
par une dose unique de streptozotocine (Sigma Aldrich, Saint Louis, Etats-Unis) par voie 
intrapéritonéale à la dose de 100 mg/kg. Le diabète (statut insulinopénique des animaux) est 
établi après trois jours (glycémie> 6 g/L et C-peptide <100 pmol/L). Des réinjections de STZ 
peuvent avoir lieu pour les rats non diabétiques. Après 5 jours, un suivi à jeun est réalisé afin 
de sélectionner les rats les moins sensibles au jeûne. 
4.1.5.2 Validation des NPs par injections SC/IP 
Des injections par voie sous-cutanée et intrapéritonéale ont été réalisées sur deux jours sur 
deux groupes de rat (n=3), où trois rats ont reçu de l’insuline libre à 5 UI/rat et trois rats ont 
reçu des nanoparticules formulées avec du SDS avec ou sans recouvrement à l’acide 
hyaluronique à 5 UI/rat. 
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Un suivi glycémique a ensuite été réalisé pendant 1h30 et des prises de sang ont été 
effectuées à T15’ et T1h. 
4.1.5.3 Validation du vecteur complet avec l’insuline par voie orale 
Les formulations (véhicule gastro-résistant à base d’alginate contenant des NPs lyophilisées 
formulées avec du PVA à la dose de 100 UI/kg d'insuline ou des NPs formulées avec du SDS 
aux doses de 100 et 250 UI/kg) ont été administrées par voie orale à l’aide d’une sonde de 
gavage avec un volume de gavage ne dépassant pas 200 µL. Le groupe témoin négatif était 
gavé avec des véhicules à base d’alginate contenant des NPs vides (Figure 56). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figure 57 : Protocole de validation du système de double encapsulation in vivo 
 
Un suivi métabolique a ensuite été réalisé pendant 18 heures et le sang des rats gavés est 
prélevé par la queue à t4h, t8h, t12h et t16h. En parallèle, la glycémie par la queue est réalisée 
toutes les deux heures pendant les 18 heures de suivi comme décris dans la figure 56.  
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L’insuline humaine est ensuite dosée dans les échantillons sanguins prélevés par kit ELISA 
(Mercodia, Suède). 
 
 
 Analyses statistiques 
Les analyses statistiques ont été réalisées en utilisant le logiciel Graph Pad Prism 7 (GraphPad, 
San Diego, Etats-Unis). Les données in vitro ont été analysées par ANOVA à un facteur avec le 
test post-hoc de LSD Fisher pour les données paramétriques ou Kruskal-Wallis pour l'analyse 
non-paramétrique. Les données in vivo ont été analysées par ANOVA à mesures répétées ou 
ANOVA à un facteur avec un test post-hoc de LSD Fischer. Les résultats sont présentés en 
moyenne ± SEM ou ± ET. Les valeurs de P inférieures à 0,05 ont été considérées comme 
significatives.  
 
4.2 Validation de la méthode de quantification de l’insuline par HPLC 
 Préparation des solutions 
L'insuline humaine a été préparée à 3,5 mg/ml et l'insuline porcine à 4,0 mg/ml à pH = 7,2 et 
stockée à -20 °C jusqu'à utilisation. A partir de cette solution, différentes concentrations 
d'insuline cristalline ont été préparées dans l’HCl 0,01 M à 16, 50, 100, 300 et 600 μg.ml-1 pour 
les courbes d'étalonnage et à 30, 80 et 400 μg.ml-1 pour la détermination de la justesse et de 
la fidélité. Les insulines humaines commerciales utilisées, Umuline® et Insuman®, ont été 
préparées respectivement à 120 μg.ml-1 et 480 μg.ml-1 dans l’HCl 0,01 M et ont été analysées 
sans aucune préparation spéciale. 
 Quantification de l’insuline par HPLC-DAD  
Pour quantifier l'insuline, des analyses ont été effectuées basée sur la monographie sur 
l’insuline de la Pharmacopée Européenne (pharmacopeia-8.0, 2008). Elle décrit une technique 
HPLC-DAD avec un système HPLC Varian (pompe Prostar) couplé à un détecteur Varian Prostar 
330 Photodiode Array (Varian, USA) et un injecteur ProStar 410 avec un volume d'injection de 
20 μL (Varian, USA) (Figure 57). La séparation chromatographique a été réalisée à 40 °C 
(référence) avec une colonne Waters C18 Symmetry® (5 µm, 250 x 4,6 mm, 300 Å) (Waters, 
Milford, Etats-Unis). Selon la Pharmacopée Européenne, la phase mobile de référence 
consistait en un mélange à 42:58 (A:B) d'une phase A (solution aqueuse de sulfate de sodium 
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200 mM ajustée à pH = 2,3 avec de l'acide phosphorique) et d’une phase B (mélange 55:45 de 
phase A: acétonitrile) (VWR, Fontenay-sous-Bois, France). La concentration finale de sulfate 
de sodium en phase mobile était dans ces conditions de 148 mM. Diverses concentrations en 
sulfate de sodium (SDS, Peypin, France) ont été testées pour la phase A (30, 50 ou 100 mM), 
ce qui a conduit à des concentrations finales de sulfate de sodium de respectivement 22, 37 
ou 74 mM. L'élution a été réalisée de manière isocratique à un débit de 1,0 ml/min. La 
longueur d'onde de quantification choisie était de 214 nm. L'acquisition et l'intégration des 
données ont été réalisées avec le logiciel StarChromatography Workstation Ver6.41 (Varian, 
Etats-Unis). Le contenu inconnu des échantillons d'insuline a été calculé par rapport à la 
surface du pic chromatographique en utilisant la méthode de l'étalonnage externe. 
 
Figure 58 : HPLC-DAD pour la quantification d’insuline 
 
 Validation de méthode 
La méthode a été validée en termes de sélectivité, sensibilité, linéarité, fidélité et justesse 
selon les directives ICH (ICHQ2(R1), 2005). Les conditions chromatographiques de référence 
et optimisées (concentrations de sulfate de sodium 148 mM et 37 mM) ont été comparées au 
cours du processus de validation complet. Tous les échantillons ont été analysés chaque jour 
en trois exemplaires et sur trois jours différents. 
4.2.3.1 Sélectivité 
La sélectivité de la méthode a été évaluée selon la Pharmacopée Européenne 
(Pharmacopoeia-8.0, 2014), avec une injection de 20 μL d'un mélange d'insuline porcine et 
humaine à une concentration de 2 mg.ml-1 et la résolution (Rs) obtenue entre les pics a été 
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calculée avec une résolution minimale fixée à 1,2. De plus, le facteur d'asymétrie (As) du pic 
de l'insuline humaine a été déterminé selon l'équation suivante : As=W0,05/2d  
où W0,05 est la largeur du pic à un vingtième de se hauteur et d est la distance entre les 
perpendiculaires à la ligne de base tracées au maximum du pic et au bord avant du pic à un 
vingtième de la hauteur du pic. Une valeur As de 1,0 signifie une symétrie du pic. Lorsqu’As> 
1,0, le pic présente une trainée. Lorsque As <1,0, le pic présente un élargissement en fin de 
pic (pharmacopeia-8.0, 2008). De plus, la sélectivité a été évaluée en termes de pureté du pic 
au moyen d'une comparaison des spectres UV obtenus avec le détecteur à barrettes de diode 
au niveau des pentes ascendante et descendante ainsi qu’au niveau de l’apex du pic. Enfin, le 
facteur d’asymétrie a également été déterminé pour toutes les concentrations en sulfate du 
sodium. 
 
4.2.3.2 Sensibilité et linéarité 
La limite de détection (LOD) et de quantification (LOQ) ont été obtenues en injectant 
successivement des solutions étalons diluées dans du HCl 0,01 M. La détermination de la LOD 
et de la LOQ était basée sur le calcul du rapport signal/bruit de 3 pour la LOD et de 10 pour la 
LOQ. La justesse et la fidélité à la LOQ ont été vérifiées par l'analyse de dix échantillons 
préparés à proximité de la limite de quantification. Cinq solutions standards contenant de 
l'insuline humaine (16, 50, 100, 300 et 600 μg.ml-1) ont été utilisées pour les courbes 
d'étalonnage. Ces courbes ont été évaluées sur la base de la concentration (μg.ml-1) par 
rapport à la surface du pic (nA.s). Trois équations linéaires différentes ont été testées 
quotidiennement: "ax + b" (ajustement linéaire des moindres carrés calculé avec cinq 
solutions injectées en triple), "ax + 0" (ajustement linéaire des moindres carrés forcé à l'origine 
calculé avec cinq solutions injectées en triple) et "ax" (proportionnalité simple en utilisant la 
solution à 600 μg ml-1 et en utilisant l’aire moyen du pic de cette solution injectée en triple). 
Pour confirmer la linéarité de la fonction d'étalonnage, le test de «lack of fit» suggéré par 
Araujo et al. (Araujo et al., 2012) a été utilisé. Ce test compare, au moyen d'un test de Fisher, 
la variance due au « lack of fit » à la variance due à l'erreur expérimentale pure. Si la valeur p 
calculée est inférieure à 0,05, la méthode n’est pas linéaire. 
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4.2.3.3 Fidélité 
La fidélité de la méthode a été évaluée en quantifiant l'insuline humaine dans trois solutions 
préparées à 30, 80 et 400 μg.ml-1 et dans deux insulines commerciales sur trois jours différents 
afin d’accéder à la répétabilité (fidélité entre les jours (intra)) et à la fidélité intermédiaire 
(d’un jour à l’autre (inter)). Chaque jour, la quantification a été réalisée à l'aide des trois 
courbes d'étalonnage quotidiennes, ax+b, ax+0 et ax. Les données statistiques, telles que la 
concentration moyenne globale sur trois jours, la répétabilité (intra) et la fidélité (inter) 
quotidienne pour chaque étalonnage ont été calculées en utilisant une analyse de variance à 
un facteur (jour de quantification).  
 
4.2.3.4 Justesse 
La justesse de la méthode a été évaluée sur les mêmes échantillons et dans les mêmes 
conditions que la fidélité. Les concentrations moyennes globales des trois jours ont été 
calculées en mg.ml-1 et le biais a été déterminé en pourcentage selon la formule: 
 
Biais (%) =
concentration moyenne calculée - concentration de référence
concentration de référence
 
 
où la concentration moyenne calculée correspond à la concentration moyenne globale des 
trois jours pour un échantillon donné et une courbe d'étalonnage donnée.  
La concentration de référence, elle, correspond à la concentration attendue (solutions 
préparées ou étiquetage de l'échantillon commercial) ou bien à la concentration moyenne 
obtenue sur les trois jours avec la méthode de référence de la Pharmacopée Européenne (148 
mM) pour la même courbe d'étalonnage permettant ainsi la comparaison des deux méthodes. 
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Les résultats de la thèse 
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5 Résultats 
5.1 Validation de la méthode de quantification de l’insuline par HPLC 
 
 Contexte de l’étude 
Afin de tester l’efficacité biologique d’un système d’encapsulation tel que les nanoparticules 
de PLGA, leur caractérisation physico-chimique ainsi que la détermination de la quantité de 
principe actif encapsulée reste indispensable au préalable. C’est donc dans ce contexte que la 
détermination de la teneur en insuline est essentielle (Reix et al., 2012b). Pour cela, diverses 
méthodes existent comme le dosage immuno-enzymatique (ELISA) (Hoier et al., 
1993),(Lasalle, 2011) la méthode par spectrométrie d’absorption dans l’UV ou encore la 
chromatographie liquide couplée à une détection par spectrométrie d’absorption dans l’UV 
décrite dans la monographie de la Pharmacopée Européenne ou par spectrométrie de masse 
(Chen et al., 2013). Plus en détails, la monographie décrit une méthode de chromatographie 
liquide isocratique sur colonne C18 avec détection par spectrométrie d’absorption dans l’UV 
(Pharmacopoeia-8.0, 2014). Afin d'exposer les parties hydrophobes de l'insuline et permettre 
ainsi une meilleure rétention sur colonne C18, une forte concentration en sulfate de sodium 
est utilisée dans la phase mobile de 148 mM. Cependant, cette concentration élevée en sels 
entraîne l'accumulation de cristaux de sel dans la tubulure et la pompe. Pour résoudre ce 
problème, il a été proposé de réduire la concentration en tampon salin de la phase mobile 
tout en maintenant les performances chromatographiques afin d'effectuer une quantification 
précise de l'insuline. Selon la pharmacopée Européenne (pharmacopeia-8.0, 2008), une 
variation de plus de 10 % de la composition en sel tampon nécessite une validation 
supplémentaire de la méthode. Cette validation de méthode doit être réalisée selon la 
validation des procédures analytiques de la Conférence Internationale sur l'Harmonisation 
ICHQ2R (ICHQ2(R1), 2005), c'est-à-dire la sélectivité, la linéarité, la justesse et la fidélité. La 
sélectivité et la sensibilité de la méthode validée ont été vérifiées dans le contexte de la 
quantification de l'insuline dans nos systèmes de nanoparticules formulés avec des insulines 
commerciales (umuline® et Insuman®). 
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 Modification de la concentration en sulfate de sodium de la phase mobile  
Afin de réduire la quantité de sel, différentes concentrations en Na2SO4 ont été testées et 
l’impact sur la résolution entre l'insuline humaine et porcine ainsi que la symétrie du pic de 
l’insuline humaine (Tableau 3) ont été évalués. D’après la monographie sur l’insuline humaine 
de la Pharmacopée Européenne, la résolution entre les deux pics devrait être au moins de 1,2 
(Pharmacopoeia-8.0, 2014). Pour le facteur d’asymétrie du pic, celui-ci doit être égale à 1 pour 
une parfaite symétrie. 
Les résultats montrent que jusqu'à une concentration de 37 mM, la résolution entre les deux 
pics d’insuline porcine et d’insuline humaine était largement supérieure à 1,2 puis diminuait 
rapidement pour une concentration de 23 mM. Pour le facteur d’asymétrie, les valeurs étaient 
toutes proches de 1 exceptée pour une concentration en sels de 23 mM avec une valeur de 
1,750 ce qui signifie que le pic présente une trainée (As>1) confirmé par l’aspect du pic (Figure 
58) (pharmacopeia-8.0, 2008).  
Afin de fournir une bonne robustesse à la méthode, la concentration de 37 mM autorisant des 
résolutions et des facteurs d’asymétrie acceptables a été choisie. 
 
Concentration en 
Na2SO4 (mM) 
Résolution (Rs) Facteur d’asymétrie (As) 
148 1,51 1,075 
74 1,53 1,105 
37 1,43 1,075 
23 1,22 1,750 
 
Tableau 3 : Résolution et facteur d’asymétrie 
La résolution entre le pic de l’insuline porcine et le pic de l’insuline humaine à 2mg/mL ainsi que le facteur d’asymétrie du pic 
de l’insuline humaine ont été déterminés pour différentes concentrations de sulfate de sodium dans la phase mobile. 
 
 
 
 
 
 
 
 
96 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figure 59 : Aspect du pic de l’insuline humaine  
L’aspect des pics de chaque chromatogramme a été exposé  pour une concentration en sel de 23 mM (A) ou de 
37 mM (B). 
 
 Validation de méthode 
 
La validation de méthode a été réalisée en parallèle pour les deux phases mobiles, celle de la 
Pharmacopée Européenne à 148 mM de sulfate de sodium et la nouvelle concentration à 
37mM de sulfate de sodium. 
 
5.1.3.1 Linéarité et sensibilité  
Les valeurs LOD et LOQ basées sur la détermination du rapport signal sur bruit (S/N) étaient 
respectivement de 1,6 et 4,5 μg/mL pour les deux compositions en phase mobile. 
Basée sur la loi de Beer-Lambert, conforme au détecteur UV, trois droites de régression 
linéaires différentes ont été évaluées sur trois jours différents et pour les deux compositions 
en phase mobile. Comme le montre le tableau 4, une bonne linéarité a été obtenue pour 
chaque droite de régression avec des coefficients de corrélation R2  0,997 dans l'intervalle de 
concentration étudié. De plus, la linéarité des données a été confirmée par le test du lack of 
fit pour lequel les valeurs de p correspondent au rapport de variance du test de Fisher (p-value 
A B 
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lof). Ces valeurs étaient supérieures à 0,05 lorsqu'elles ont été déterminées (cette valeur p ne 
peut pas être calculée pour une droite de régression à un point, y = ax). 
 
Tableau 4 : Validation de la méthode en termes de linéarité 
La linéarité a été déterminée sur 6 jours différents : a,b,c,d,e,f– Les p-values ont été obtenues avec un test de 
Student (testant la nullité de b) ou de Fischer (test du lack of fit (lof) par la droite de régression). 
 
La droite de régression «ax+b» utilise une ordonnée à l'origine différente de 0. Pour évaluer 
la sélectivité de la méthode, les valeurs de b sont comparées à 0. Pour chaque jour et chaque 
composition de phase mobile, les valeurs de p du test de Student correspondantes (p-value 
pour b=0) étaient toujours beaucoup plus élevées que 0,05 indiquant une valeur de b 
statistiquement non différente de 0 prouvant la sélectivité de la méthode pour les échantillons 
standards. Ces résultats indiquent que les droites de régression proposées conviennent pour 
la quantification de l'insuline avec les deux phases mobiles. 
 
5.1.3.2 Justesse et sélectivité  
La justesse a été évaluée sur trois échantillons préparés et sur deux échantillons commerciaux 
d'insuline (Tableau 5). Pour une même composition de phase mobile et un même échantillon, 
les biais ne sont pas significativement différents selon la droite de régression utilisée afin de 
déterminer la concentration calculée. Les valeurs de biais ont été comprises entre -3% et 8% 
et sont donc totalement acceptables pour une concentration en sels de 37 mM. Cependant, 
des valeurs de biais très élevées (jusqu'à 14%) ont été obtenues pour les solutions d'Insuman® 
pour une phase mobile contenant 150mM de sulfate de sodium. Cet excès pourrait être 
Concentration en sulfate de 
sodium 
150 mM 37 mM 
Jour Equation R2 
Valeur 
de p 
b=0 
Valeur 
de p 
lof 
Jour equation R2 
Valeur 
de p 
b=0 
Valeur 
de p 
lof 
ax+b 
a y=114803x+108652 0,9987 0,76 0,25 d y=119183x-12000 0,9968 0,98 0,16 
b y=105296x-285135 0,9994 0,23 0,66 e y=116310x-128947 0,9983 0,76 0,94 
c y=106040x+151600 0,9993 0,53 0,06 f y=103553x+253252 0,9991 0,35 0,06 
ax+0 
a y=115053x 0,9994 - 0,36 d y=119156x 0,9984 - 0,25 
b y=104639x 0,9996 - 0,57 e y=116012x 0,9991 - 0,97 
c y=106390x 0,9996 - 0,09 f y=104136x 0,9995 - 0,07 
Ax 
a y=114244x 0,9995 - - d y=120353x 0,9997 - - 
b y=105114x 0,9998 - - e y=115800x 0,9990 - - 
c y=105663x 0,9998 - - f y=103257x 0,9999 - - 
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attribué à un manque de sélectivité avec cette phase mobile, mais l'analyse de la pureté du 
pic n’a pas pu le prouver (les pentes ascendantes et descendantes ainsi que le sommet du pic 
étaient identiques). Le tableau 6 met en évidence les biais observés entre les résultats obtenus 
avec les différentes phases mobiles en fonction du type d'échantillon.  
 
Tableau 5 : Données de validation de méthode en termes de justesse 
La justesse a été déterminée sur 3 jours avec 3 déterminations par jour. 
 
Echantillon ax+b ax+0 ax 
30 -0,20 1,45 1,16 
80 -0,45 0,09 -0,23 
400 3,33 3,34 3,04 
Umuline® -5,96 -5,68 -5,95 
Insuman® -5,25 -5,27 -5,54 
 
Tableau 6 : Valeurs des Biais (%)  
Ces valeurs ont été obtenues entre une concentration de 37 mM de et une concentration de 148 mM de sulfate 
de sodium dans la phase mobile 
 
Concentration en sulfate de 
sodium 
150 mM 37 mM 
Echantillo
n 
µg/mL 
30 80 400 
120 
Umuline
® 
 
480 
Insuman
® 
 
Echantillo
n 
µg/mL 
30 80 400 
120 
Umuline
® 
 
480 
Insuman
® 
 
ax+b 
Moyenne 
29,
3 
80,
8 
387,
2 
127,0 540,1 Moyenne 
29,
2 
80,
5 
400,
2 
119,4 511,7 
biais % 
-
2,4
3 
1,0
2 
-3,19 6,74 13,46 biais % 
-
2,6
2 
0,5
7 
0,04 0,37 7,50 
ax+0 
Moyenne 
29,
2 
80,
7 
387,
2 
126,9 540,1 Moyenne 
29,
6 
80,
8 
400,
2 
119,7 511,6 
biais % 
-
2,7
7 
0,9
0 
-3,19 6,67 13,47 biais % 
-
1,3
6 
0,9
9 
0,05 0,61 7,49 
Ax 
Moyenne 
29,
3 
81,
0 
388,
4 
127,3 541,8 Moyenne 
29,
6 
80,
8 
400,
2 
119,8 511,8 
biais % 
-
2,4
7 
1,2
3 
-2,89 7,01 13,82 biais % 
-
1,3
4 
1,0
0 
0,06 0,64 7,51 
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5.1.3.3 Fidélité 
Tous les résultats concernant la fidélité sont résumés dans le tableau 7. On a trouvé que la 
répétabilité (CVr) et la fidélité intermédiaire (%) (CVPI) étaient respectivement inférieures à 5 
% et 8 % pour tous les échantillons, indépendamment des droites de régression et des 
compositions des phases mobiles utilisées. Les résultats ont montré une indépendance en 
fonction du jour grâce à l’analyse de variance (variance des interdays versus variance intraday) 
quel que soit l'échantillon considéré. Contrairement aux résultats de justesse, les 
performances de fidélité de la méthode sont indépendantes du type de phase mobile utilisé. 
 
 
Tableau 7 : Données de validation de méthode en termes de fidélité 
La fidélité a été déterminée sur 3 jours avec 3 déterminations par jour, CV en %. 
 
 Discussion  
L’objectif de cette étude était de valider la méthode de quantification de l’insuline décrite 
dans la monographie de la Pharmacopée Européenne après une réduction de la quantité de 
sels de la phase mobile. Ainsi, nous avons montré qu'une phase mobile contenant du sulfate 
de sodium 37 mM constitue à tous les égards une bonne alternative à la phase mobile 
précédemment utilisée contenant du sulfate de sodium 148 mM, préservant ainsi l'intégrité 
des pompes et des joints de la chaîne chromatographique (aucune surpression du système n’a 
été observée avec la phase mobile moins concentrée). De plus, l'utilisation d'une courbe 
d'étalonnage en un point, entièrement validée, permet un gain de temps non négligeable 
comparé à l'étalonnage en cinq points. Cette méthode peut donc être appliquée à la 
Concentration en sulfate de 
sodium 150 mM 37 mM 
Echantillon 
 µg/mL 30 80 400 
120 
Umuline® 
480 
Insuman® 
Echantillon 
µg/mL 30 80 400 
120 
Umuline® 
480 
Insuman® 
ax+b 
Moyenne 
µg/mL 29,3 80,8 387,2 127,0 540,1 
Moyenne 
µg/mL 29,2 80,5 400,2 119,4 511,7 
CVr 2,05 4,06 1,98 3,93 1,91 CVr 1,97 1,74 1,57 3,42 2,26 
CVIP 7,51 4,06 7,76 3,93 4,87 CVPI 3,07 1,75 1,57 5,37 2,87 
ax+0 
Moyenne 
µg/mL 29,2 80,7 387,2 126,9 540,1 
Moyenne 
µg/mL 29,6 80,8 400,2 119,7 511,6 
CVr 2,05 4,05 1,97 3,92 1,91 CVr 1,94 1,73 1,57 3,41 2,25 
CVIP 2,42 4,64 7,74 3,92 4,85 CVIP 6,49 2,12 1,57 6,31 2,84 
Ax 
Moyenne 
µg/mL 29,3 81,0 388,4 127,3 541,8 
Moyenne 
µg/mL 29,6 80,8 400,2 119,8 511,8 
CVr 2,06 4,07 1,98 3,93 1,91 CVr 1,94 1,72 1,57 3,38 2,26 
CVIP 2,48 5,11 7,71 3,93 4,90 CVIP 6,75 2,33 1,57 6,92 3,59 
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quantification de l'encapsulation d'insuline dans nos systèmes de nanoparticules de PLGA 
avec une sélectivité et une sensibilité suffisantes. Cette nouvelle méthode d’analyse a été 
rédigée et soumise pour publication à Journal of Liquid Chromatography and Related 
Technologies. 
Afin de faire valider cette méthode après modification de la quantité de sels, une pocédure 
de révision peu être proposée à la comission de la pharmacopée Européenne (Annexe C). 
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5.2 Impact de la charge de surface des NPs d’insuline  
 
 Contexte de l’étude 
L’encapsulation de bio-médicament par des systèmes nanoparticulaires à base de PLGA est 
aujourd’hui une technique très répandue notamment pour l’administration orale d’insuline 
(Danhier et al., 2012; Malathi et al., 2015; Sheng et al., 2015). En effet, l’encapsulation possède 
l’avantage d’être à la fois biocompatible mais également de pouvoir allier plusieurs stratégies 
de protection de principe actif comme le greffage, l’utilisation de promoteurs d’absorption ou 
encore d’inhibiteurs d’enzyme. De plus, leurs paramètres physico-chimiques peuvent être 
modulés. En effet, certaines études ont montré une faible biodisponibilité pour ce type de 
système (Sonaje et al., 2010). C’est pourquoi dans le but d’augmenter l’efficacité de ces 
systèmes, nous nous sommes intéressés à l’impact de leurs paramètres physicochimiques.  
En effet, la taille, la stabilité et la charge de surface des NPs peuvent affecter les capacités 
d'absorption de celles-ci (Bakhru et al., 2013; Foged et al., 2005; Vasir et al., 2008). En ce qui 
concerne la taille, de nombreuses études ont montré divers mécanismes d'internalisation 
variant en fonction de la taille des NPs (Verma et al., 2010). En revanche, les études sur la 
charge de surface sont rares. Pour étudier leur impact sur l’efficacité des systèmes 
nanoparticulaires, différentes approches existent, y compris la mucoadhésion. La 
mucoadhésion est un processus par lequel un polymère mucoadhésif enrobé (Diop et al., 
2015; Nafee et al., 2007) permet l'interaction entre les particules et la couche de mucus 
intestinal, améliorant ainsi l'absorption et la biodisponibilité de l'insuline encapsulée 
(Shakweh et al., 2004). Les effets de ces polymères sont liés à leur forte charge positive 
(Plapied et al., 2010; Shakweh et al., 2004) et ont montré une augmentation du transport 
paracellulaire avec des promoteurs d’absorption tels que le chitosan favorisant les 
interactions avec la charge négative des cellules du mucus intestinal. De même, Diop et al. 
(2015) ont démontré la capacité des NPs de chitosan, chargées positivement, à franchir la 
barrière intestinale dans les cellules Caco-2 (Diop et al., 2015). La deuxième stratégie pour 
améliorer la biodisponibilité avec modification de la charge de surface implique la stabilisation 
du polymère. Grabowski et al. ont prouvé que les NPs de PLGA chargées négativement avec 
un stabilisateur, le pluronic® F68, influencent les profils d'absorption, de cytotoxicité et de 
biodisponibilité des NPs, améliorant ainsi l'internalisation (Grabowski et al., 2013). De même, 
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Yu et al. (2015) ont démontré que les NPs de PLGA avec une surface chargée négativement, 
formulées sans aucun stabilisant, ont montré une bonne efficacité biologique. Au vu de ces 
études très controversées, notre but a donc été de comparer différentes charges de surface 
pour des NPs de PLGA afin d’évaluer l'impact de ce paramètre sur la stabilité, l'absorption in 
vitro et finalement l'efficacité in vivo au sein du système de double encapsulation. 
 
 Caractérisation physico-chimique des NPs 
Pour cette étude, cinq types de nanoparticules ont été développés : les nanoparticules 
formulées avec de l’alcool polyvinylique (+PVA), sans surfactant (-PVA), avec du dodécyl 
sulfate de sodium (SDS) ou les nanoparticules recouvertes de chitosan, formulées sans 
surfactant (chitosan) ou avec du SDS (SDS-chitosan). 
Dans un premier temps, ces différents types de nanoparticules ont été caractérisées d’un 
point de vue physicochimique (morphologie, taille, d’homogénéité en taille représentée par 
l’indice de polydispersité (PdI), charge de surface appelée potentiel zêta et efficacité 
d’encapsulation (EE)). 
 
Figure 60 : Morphologie des NPs par microscopie électronique à balayage (MEB) 
 
La morphologie a été réalisée sur les NPs +PVA, les NPs -PVA, les NPs SDS, les NPs chitosan et les NPs SDS-chitosan. 
Barre d’échelle = 2µm. 
 
 
La taille moyenne mesurée par diffusion dynamique de la lumière a montré pour les NPs +PVA 
une taille de 188±2 nm avec un potentiel zêta neutre (-2±1 mV). L'élimination du surfactant (-
PVA NPs) entraine une diminution de taille à 168±8 nm, une bonne homogénéité avec un 
PdI<0,3 et une charge de surface quant à elle négative (-22±1 mV). Ces résultats ont été 
confirmés avec l’observation au MEB qui a montré une forme sphérique et une taille 
homogène pour ces deux types de NPs (Figure 59). 
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Après l’incorporation d’un tensio-actif tel que le SDS, la taille des NPs a été légèrement 
diminuée (151±4 nm) et la charge de surface est fortement négative (-42±2 mV). L’observation 
microscopique montre que les NPs ont une forme sphérique, une taille réduite et présentent 
une bonne homogénéité (Figure 59).  
Le recouvrement des NPs au chitosan n'a pas eu d'impact sur la taille des NPs (162±4 et 184±4 
nm) respectivement pour les NPs de chitosan et de SDS-chitosan mais a fait apparaître une 
charge de surface positive (56±2 et 40±1 mV) (Tableau 8) comme attendu. L'efficacité 
d'encapsulation (EE) était proche de 100 % pour toutes les formulations sauf pour les NPs de 
chitosan avec une diminution significative de l’EE à 34±11 % (P <0,05) (Tableau 1). L'analyse 
au MEB des NPs (Figure 59) a montré une taille homogène et une morphologie arrondie pour 
les particules +PVA, -PVA et SDS. En revanche, avec le recouvrement au chitosan, une 
agrégation a été observée avec une conformation en réseau (Figure 59) et une polydispersité 
de la taille des NPs confirmée avec un PdI autour de 0,3 plus élevé que pour les autres NPs. Ce 
phénomène n'a pas été observé avec les NPs SDS-chitosan, qui ont semblé être plus stables 
avec tout de même une morphologie modifiée des NPs comparée aux NPs +PVA, -PVA et SDS 
(Figure 59). 
 NPs +PVA NPs - PVA NPs SDS 
NPs +PVA 
recouvertes 
de chitosan 
NPs SDS 
recouvertes 
de chitosan 
Taille (nm) 188±2 168±8 151±4 162±4 184±4 
PdI 0,16±0,01 0,23±0,02 0,19±0,02 0,27±0,01a 0,15±0,02 
Potentiel ζ 
(mV) 
-2±1 -22±1a -42±2a 56±2a 40±1a 
EE (%) 100±0 100±0 86±6 34±11a 92±10 
 
Tableau 8 : Paramètres physico-chimiques des différents types de nanoparticules 
La caractérisation a été réalisée sur les NPs +PVA, les NPs -PVA, les NPs SDS, les NPs chitosan et les NPs SDS-
chitosan. Les mesures ont été effectuées par la technique de diffusion dynamique de la lumière (taille, PdI et 
potential zêta) et l’efficacité d’encapsulation a été déterminée. Les résultats ont été exprimés en moyenne ± écart-
type (n=3). Toutes les données ont été comparées aux NPs +PVA. La significativité était fixée à 
a
p < 0,05 vs. NPs + 
PVA (n=3). 
 
104 
 
  Stabilité des NPs dans le temps 
Les paramètres physico-chimiques ont été mesurés pendant 21 jours afin de tester la stabilité 
des nanoparticules dans le temps, conservées à 4°C. 
Cette étude de stabilité nous montre que toutes les formulations de NPs chargées d'insuline 
étaient stables (taille et charge) à 4°C pendant 21 jours (Figures 60A et 60B), hormis une 
diminution de la taille des NPs de chitosan après 7 jours (Figure 2A) et une légère diminution 
de la charge négative des NPs SDS. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figure 61 : Stabilité des paramètres physico-chimiques dans le temps 
La caractérisation a été réalisée sur les NPs +PVA, les NPs -PVA, les NPs SDS, les NPs chitosan et les NPs SDS-
chitosan tous les 7 jours pendant 21 jours Les mesures ont été effectuées par la technique de diffusion dynamique 
de la lumière sur la taille (A) et le potentiel zêta (B). Les résultats ont été exprimés en moyenne ± écart-type (n=3). 
 Stabilité des NPs en milieux simulés 
La stabilité des NPs a été testée en milieux simulés (Figure 3). Les NPs +PVA ont montré une 
libération importante d’insuline encapsulée dans le milieu simulé gastrique et intestinal après 
4 heures d'incubation confirmée avec un délitement observé au MEB (Figure 61) en milieu 
intestinal. Pour les NPs formulées sans PVA, nous avons observé une libération équivalente 
de l'insuline à environ 60-70 % dans le milieu intestinal après 4 heures (Figure 3B). Les NPs 
SDS ont montré une faible libération d'insuline dans les conditions gastriques (30-40 % de 
l'insuline libre) par rapport aux autres NPs (Figure 3A). Cependant, dans les conditions 
intestinales, une libération importante est à noter après seulement 30 minutes.  
Pour les NPs enrobées de chitosan, environ 50 % et 75 % de l'insuline a été libérée dans les 
conditions gastriques et intestinales respectivement, après 4 heures. L’observation des NPs 
nous montre une agrégation massive des NPs principalement en milieu intestinal (Figure 4). 
L'incorporation de chitosan dans les NPs formulées avec du SDS comme surfactant a provoqué 
un retard de libération de l'insuline dans le milieu gastrique après 30 minutes par rapport aux 
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particules recouvertes de chitosan formulées avec du PVA (25 % contre 60 %). En revanche, 
une augmentation de l'insuline libérée atteignant 75 % a été observée dans les conditions 
intestinales après 4 heures (figure 61) ainsi qu’une agrégation comme pour les NPs chitosan 
formulées avec du PVA (Figure 62). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figure 62 : Pourcentage d’insuline libérée des NPs en milieux simulés 
Le pourcentage d’insuline libérée a été déterminé pour les + NPs +PVA, les NPs -PVA, les NPs SDS, les NPs chitosan 
et les NPs SDS-chitosan en milieu gastrique (A) (pH = 1,2) et intestinal (B) (pH = 7,4) pendant 4 heures. Toutes les 
expérimentations ont été réalisées à 37 °C. La quantité d’insuline libérée a été déterminée par HPLC en utilisant 
la monographie de la pharmacopée Européenne. Les résultats sont exprimés en moyenne ± SEM (n ≥ 3) 
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Figure 63 : Morphologie des différents types de NPs par microscopie électronique à balayage (MEB) en 
milieux gastrique et intestinal simulés 
La morphologie des NPs a été observée pour les  NPs +PVA, les NPs -PVA, les NPs SDS, les NPs chitosan et les NPs 
SDS-chitosan en milieu gastrique (A) (pH=1,2) et intestinal (B) (pH=7,4) pendant 4 heures. Toutes les 
expérimentations ont été réalisées à 37 °C.  
 
 Toxicité in vitro des NPs 
Par rapport aux cellules sans traitement, aucune toxicité n'a été observée dans les deux 
modèles de culture cellulaire, Caco-2 et Caco-2/HT29MTX (co-culture). En effet, l’incubation 
des NPs sur les cellules pendant 4 heures n'induit pas de diminution significative de la viabilité 
cellulaire indépendamment du type de NPs testé (Figure 5A et 5B) excepté une diminution de 
la viabilité des cellules co-cultivées traitées avec des NPs SDS-chitosan (P <0,05) (Figure 63A). 
A B 
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Figure 64 : Pourcentage de viabilité cellulaire 
La viabilité a été mesurée par la technique MTS après incubation des différentes NPs, les NPs +PVA, les NPs -PVA, 
les NPs SDS, les NPs chitosan et  les NPs SDS-chitosan sur les deux modèles cellulaires Caco-2 (A) et co-culture 
Caco-2/RevHT29 MTX (B). Les cellules sans incubation étaient utilisées comme contrôle positif et défini à 100 % 
de viabilité. Les résultats ont été exprimés en moyenne ± SEM. Toutes les données ont été comparées au contrôle 
négatif. La significativité était fixée à 
*
p < 0,05 vs. contrôle négatif (n ≥ 3). 
 
 Effet in vitro des NPs sur les jonctions serrées 
Aucun changement significatif n'a été observé en termes de TEER 5 heures après incubation 
avec des NPs SDS (89±3, 75±7 %), NPs + PVA (85±4, 75±6 %) et NPs -PVA (79±6, 65±9 %) par 
rapport aux cellules sans NPs (88±3, 81±11 %) sur les deux modèles cellulaires Caco-2 et de 
co-culture, respectivement (Figures 64A et 64B). En revanche, pour les NPs de chitosan et SDS-
chitosan, une diminution forte et significative de la TEER a été observée sur les modèles Caco-
2 (32±13, 31±14 %, P<0,01) et Caco-2/RevHT29-MTX (30±14, 30±13 %, P<0,01) comparé au 
contrôle négatif sans NPs. Les valeurs obtenues avec des NPs recouvertes de chitosan étaient 
comparables à celles de l'EGTA, utilisé comme contrôle positif, indiquant l'ouverture des 
jonctions serrées (Figure 64). 
 
 
 
 
 
 
 
108 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figure 65 : Pourcentage de diminution de la résistance électrique transépithéliale (TEER) des cellules 
comparé à la valeur initiale 
La TEER a été mesurée après incubation des différentes NPs, les NPs +PVA, les NPs -PVA, les NPs SDS, les NPs 
chitosan et les NPs SDS-chitosan sur les deux modèles cellulaires, Caco-2 (A) et caco-2/Rev HT29MTX (B). L’EGTA 
a été utilisé comme contrôle positif d’ouverture des jonctions serrées. Les résultats sont exprimés en moyenne ± 
SEM. Toutes les données ont été comparées au contrôle négatif. La significativité était fixée à 
**
p < 0,01 vs. 
contrôle négatif (n ≥ 3). 
 
 Absorption intestinale des NPs in vitro 
Une augmentation de la fluorescence associée aux cellules pour tous les types de NPs a été 
observée comparée au contrôle négatif dans les deux modèles de culture cellulaire. 
Cependant, cette augmentation est significative uniquement pour les NPs SDS (P <0,01), 
chitosan (P <0,05) et SDS-chitosan. <0,05) (Figure 7A). Cette fluorescence associée des 
différents types de NPs a ensuite été comparée aux NPs de référence c’est-à-dire sans charge 
de surface (NPs + PVA). Pour le modèle cellulaire Caco-2, une plus forte fluorescence a été 
observée dans les cellules incubées avec des NPs contenant du SDS (P <0,05) (figure 65A). 
Contrairement aux autres types de particules, les NPs SDS (1787±407, P <0,05) ont montré 
une augmentation significative de la fluorescence par rapport à + PVA (1277±225). De même, 
en co-culture, les NPs SDS ont montré une augmentation de la fluorescence associée par 
rapport au contrôle négatif (P <0,05) (Figure 65B).  
Pour les NPs sans PVA, dans les 2 modèles de culture cellulaire, aucune augmentation de la 
fluorescence n'a été observée par rapport aux NPs + PVA (Figures 65A et 65B). De même, dans 
le modèle de co-culture, aucune augmentation de la fluorescence n'a été observée pour tous 
les types de NPs comparée aux NPs +PVA, à l'exception d'une tendance à la significativité pour 
les NPs SDS (P=0,08). 
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Figure 66 : Quantification de la fluorescence associée aux cellules  
 
La quantification de la fluorescence a été réalisée par cytométrie en flux après incubation des différentes NPs, les 
NPs +PVA, les NPs -PVA, les NPs SDS, les NPs chitosan et les NPs SDS-chitosan sur les deux modèles cellulaires, 
Caco-2 (A) et caco-2/Rev HT29MTX (B) où 10000 évènements ont été enregistrés. Les résultats sont exprimés en 
moyenne d’intensité de fluorescence ± SEM. Toutes les données ont été comparées au contrôle négatif et aux NPs 
+PVA. La significativité était fixée à 
*
p < 0,05 vs. contrôle négatif, 
**
p < 0,01 vs. contrôle négatif, and *p < 0,05 vs. 
NPs +PVA (n=6). 
 
 Caractérisation des véhicules gastro-résistants 
La figure 66A représente les véhicules gastro-résistants d’alginate observés par microscopie 
électronique à balayage (MEB). On peut observer que les véhicules ont une forme sphérique, 
une surface lisse ainsi qu’une taille homogène.  
Sur les Figures 66B et 66C sont représentés les véhicules gastro-résistants en milieux simulés. 
On peut ainsi observer que ceux-ci restent intacts après deux heures d’incubation en milieu 
gastrique mais en revanche se délitent après seulement 30 minutes en milieu intestinal 
libérant ainsi les NPs de PLGA contenues à l’intérieur.  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
110 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figure 67 : Morphologie des véhicules gastro-résistants d’alginate par microscopie électronique à balayage 
(MEB) 
La morphologie des véhicules gastro-résistants a été observée sans incubation (A) et après incubation en milieux 
simulés gastrique (B) pendant deux heures et intestinal (C) pendant 30 minutes. 
 
 Validation in vivo des nanoparticules 
Pour toutes les conditions, une diminution de la glycémie a été observée sur les 18 heures de 
suivi (Figure 67). L'administration orale du vecteur complexe (NPs SDS avec véhicule gastro-
résistant d’alginate) a induit une diminution significative des taux de glucose sanguin chez les 
rats diabétiques par rapport aux véhicules contenant des NPs vides utilisés comme contrôle 
négatif, à partir de 12 heures. Comparée à l'insuline libre, cette diminution dépendait de la 
concentration avec une diminution plus importante pour une concentration de 250 UI/kg à 
partir de 12 heures (P <0,005) qu'avec une concentration de 100 UI/kg à partir de 14 heures 
(P <0,01). (Figure 67). 
L’injection d’insuline par voie intrapéritonéale a montré une diminution rapide de la glycémie 
dès 30 minutes jusqu’à une normoglycémie atteinte à deux heures. 
 
 
 
 
C 
A 
B 
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Figure 68 : Evolution de la glycémie des rats diabétiques  
 
La glycémie a été mesurée après administration par voie orale des NPs SDS à une dose de 100 or 250 UI/kg ou de 
NPs vides ou une injection intrapéritonéale d’insuline (5UI/kg) (n=3). Les résultats sont exprimés en moyenne ± 
SEM. Les NPs sans insuline ont été utilisées comme contrôle négatif. Tous les résultats ont été comparés à ce 
groupe. La significativité était fixée à, 
**
p < 0,01 vs. NPs sans insuline, 
***
p < 0,005 vs. NPs sans insuline (n≥6). 
 
 
 
Le dosage d’insuline humaine dans les prélèvements de sang des rats après gavage avec les 
NPs SDS, nous montre une augmentation de l’insulinémie après 4 heures de suivi pour les 
conditions NPs SDS 100 et significative pour une concentration 250 UI/kg (P<0,005). En 
revanche, pour les rats gavés avec des véhicules contenant des NPs vides utilisés comme 
contrôle négatif, l’insulinémie est restée basse durant le suivi de 18 heures. A 8 heures, 
l’insulinémie diminue pour les deux conditions mais reste élevée comparée au contrôle 
négatif. En revanche, à 12h et à 16h, la quantité d’insuline retrouvée diminue fortement pour 
les deux concentrations en NPs SDS (Figure 68). 
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Figure 69 : Evolution de l’insulinémie des rats diabétiques  
L’insulinémie a été mesurée après administration par voie orale des NPs SDS à une dose de 100 or 250 UI/kg ou 
des NPs sans insuline. Le dosage a été effectué par méthode ELISA à différents temps, t4, t8, t12 et t16h. Les 
résultats sont exprimés en moyenne ± SEM. La significativité était fixée à 
***
p < 0,005 vs. NPs sans insuline (n≥6). 
 
 Discussion  
Le but de cette étude était de tester l’impact de la modification de la charge de surface des 
NPs encapsulant l’insuline sur l’efficacité du système. Les NPs ont été formulées à base de 
PLGA puis stabilisées par des surfactants. Le PLGA a quant à lui été choisi pour sa 
biocompatibilité. En effet, il a l’avantage de s’hydrolyser en milieu sanguin en se décomposant 
en acide lactique et acide glycolique qui sont ensuite métabolisés par le cycle de Krebs 
(Danhier et al., 2012). 
 
Dans le but d’obtenir des NPs de charges différentes, différentes formulations ont été 
développées : des NPs stabilisées par le PVA présentant une charge de surface neutre, 
considérées comme les NPs de référence (Reix et al., 2012b) , des NPs stabilisées ou non par 
le PVA et chargées positivement grâce au recouvrement par le chitosan, un polymère 
cationique, des NPs non stabilisées chargées faiblement négativement en enfin des NPs 
stabilisées par le PVA en présence de SDS présentant une charge de surface fortement 
négative.  
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Les différentes formulations de NPs ont été caractérisées ce qui a permis de montrer que les 
NPs d’un diamètre de 200 nm et de charges dépendantes de la formulation étaient stables au 
cours du temps (21 jours). 
En ce qui concerne le recouvrement des NPs par le chitosan, celui-ci a procuré aux NPs une 
charge positive. Ce recouvrement peut être expliqué par des interactions électrostatiques 
entre les groupements amine (NH3+) et les groupements carboxyliques (COO-) du PLGA (Zhou 
et al., 2010). Comme le chitosan est un polymère pH-dépendant et chargé positivement 
uniquement à pH faible (pH <5,5) (Duceppe et al., 2009; Szymanska et al., 2015), ces 
interactions en milieu gastrique sont stables, le recouvrement est donc optimal. C’est 
pourquoi une faible libération d’insuline a été observée confirmant l’étude de Lopes et al, 
2016. Cependant cette résistance en milieu gastrique ne soustrait pas l’utilisation de la double 
encapsulation qui permet de limiter les pertes de principe actif au maximum.  
 
A l’opposé, à des pH neutres 7,2 (eau milliQ et milieu biologique), la charge du chitosan change 
créant la déstabilisation du système nanoparticulaire traduite par une agrégation des NPs, un 
PdI élevé et une faible efficacité d'encapsulation. Les variations de tailles peuvent également 
être imputées à un gonflement ou un rétrécissement des NPs (Lopes et al., 2016) perturbant 
les interactions entre PLGA et chitosan. 
De ce fait, afin de stabiliser ces NPs recouvertes de chitosan, un surfactant anionique, le SDS 
a été ajouté à la formulation. L'idée était de créer des interactions électrostatiques entre le 
chitosan (+) et le SDS (-) afin d’obtenir un système de NPs plus stable et chargé positivement 
(NPs SDS-chitosan). D’un point de vue physico-chimique, ce système a montré une faible 
distribution en taille (PdI) et une bonne efficacité d’encapsulation comparée aux NPs de 
chitosan formulées sans surfactant prouvant ainsi l’impact de l’ajout du SDS sur la stabilité des 
NPs.  
 
L’internalisation de ces deux types de NPS a été validée sur des modèles de culture cellulaire 
intestinaux. Les Caco-2 et les HT29 MTX sont des cellules permettant de mimer in vitro la 
barrière intestinale (Schimpel et al., 2014) ayant à la fois des enzymes métaboliques typiques 
ainsi que des transporteurs d'efflux et la capacité de sécréter du mucus, respectivement.  
Cette charge positive empêche une internalisation correcte des NPs recouvertes de chitosan 
puisque nous avons montré un signal fluorescent faible avec une variabilité très importante 
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ainsi qu’une chute de la TEER. Combinés, ces résultats montrent que le passage de ce type de 
NPs se fait par un mécanisme de type paracellulaire. En effet, même si les NPs positivement 
chargées pourraient utiliser un mécanisme transcellulaire par la voie endocytaire (Bannunah 
et al., 2014), le chitosan présent à la surface des NPs perturbe les jonctions serrées permettant 
leur passage à travers la barrière intestinale. En effet, ce composé est connu pour son effet 
sur l’ouverture des jonctions serrées grâce à la translocation des protéines de ce type de 
jonction de la membrane au cytosquelette (Smith et al., 2004) confirmant ce mécanisme 
parracellulaire. Mais cette ouverture des jonctions pourrait se révéler être toxique à long 
terme (Smith et al., 2004), particulièrement dans le cas de l’utilisation de ces NPs dans le 
traitement de maladie chronique. De plus, il semble que les NPs adhèrent au mucus présent 
à la surface des cellules, comme montré par la présence de fluorescence. Il est vrai que le 
chitosan possède de fortes propriétés mucoadhésives augmentant ainsi le temps de contact 
entre la couche intestinale recouverte de mucus et les NPs recouvertes (Lopes et al., 2014). 
De plus, les interactions électrostatiques entre les charges positives des NPs et la membrane 
cellulaire négativement chargée par la présence de protéoglycanes, à la surface (Boddupalli 
et al., 2010) pourraient donc être fortes et empêcher l'internalisation des NPs (Sheng et al., 
2015). 
 
En parallèle, des NPs chargées négativement ont également été formulées par deux 
méthodes. La première consistant à enlever le surfactant (NPs sans PVA) et la seconde à 
utiliser un surfactant chargé négativement : le SDS (NPs SDS). La suppression du surfactant a 
été suggérée par notre partenaire industriel pour lequel la limitation de l’utilisation de ce type 
de composé est cruciale afin de limiter la toxicité sur des traitements chroniques (Sekhon, 
2013). En l’absence de surfactant à la surface des NPs, nous avons ainsi observé une charge 
faiblement négative due à l'hydrolyse du PLGA en milieu aqueux (Gentile et al., 2014). En 
termes de stabilité, de manière surprenante, l'absence de tensioactif n'affecte pas les 
caractéristiques physico-chimiques des NPs (taille et PdI faibles). Cette stabilité pourrait être 
expliquée par la présence de Pluronic® F68 présentant de bonnes propriétés tensioactives 
(Santander-Ortega et al., 2009). Le F68 pourrait être présent en excès au sein de la première 
émulsion où il joue le rôle de tensioactif stabilisant l’émulsion eau dans huile. Ainsi, la quantité 
de Pluronic® F68 non utilisée pour stabiliser la première émulsion pourrait permettre de 
stabiliser la seconde émulsion où aucun surfactant n’est ajouté stabilisant le système complet. 
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De plus, le Pluronic® F68 possédant une HLB>24, a la capacité de stabiliser une émulsion huile 
dans eau (Li et al., 2013), correspondant à la seconde émulsion. Nous avons confirmé cette 
hypothèse avec l’utilisation d’insuline concentrée (Insuman® 400 UI/mL, données non 
présentées). Dans ce cas le F68 n’était plus en excès par rapport à la phase aqueuse, il a donc 
été recruté complètement pour la stabilisation de la première émulsion. Lors de la seconde 
émulsion aucun surfactant n’était donc disponible ce qui a entrainé l’agrégation des NPs.  
De manière surprenante les charges des NPs n’étaient que faiblement négatives alors que 
dans le cas d’une hydrolyse du PLGA, nous aurions pu nous attendre à une charge négative 
des NPs plus nette et importante. Il est fort probable que les charges négatives soient 
masquées par des interactions électrostatiques entre l’insuline (chargée positivement à pH 
<5,5) et le PLGA, recrutant des charges et diminuant la négativité des NPs (Danhier et al., 
2012). Afin de tester l'effet d'une charge négative plus élevée, nous avons également utilisé 
du SDS, tensioactif chargé négativement et couramment utilisé dans l'industrie 
pharmaceutique (Anderberg et al., 1992). Son adsorption se faisant à la surface des NPs grâce 
à une tête hydrophile chargée négativement permettant une stabilisation des NPs formulées 
avec celui-ci (Gao et al., 2010).  
D’un point de vue biologique, en plus de leur stabilité, aucun effet sur l’intégrité de la barrière 
épithéliale n’a été observé après exposition de celle-ci aux NPs SDS. L’inquiétude quant à la 
possible action détergente du SDS sur les cellules et les jonctions a donc été écartée (Qian, 
2013). Sans passage paracellulaire, il est fort probable que les NPs utilisent un mécanisme de 
passage transcellulaire, ce qui est un avantage par rapport aux NPs chitosan.  
 
Un mécanisme transcellulaire par la voie endocytaire (Grabowski et al., 2013) des radeaux 
lipidiques grâce à la cavéoline par exemple (Bannunah et al., 2014) semble le plus probable. 
L’internalisation a donc été démontrée comme étant supérieure aux autres NPs. Il serait 
maintenant intéressant de distinguer l’internalisation de l’adsorption des NPs sur les cellules.  
Pour cela, il est possible de dissocier la fluorescence extérieure d’une vraie internalisation, 
Loike et al. grâce au quenching du signal par le bleu trypan (Loike et al., 1983). Il conviendrait 
donc de tester les différents types de NPs sur l’internalisation en présence de bleu trypan. De 
plus, afin de s’approcher au plus près du modèle in vivo, il serait intéressant d’utiliser des 
cellules M capables de transporter 50 fois plus de NPs que les Caco-2 (Schimpel et al., 2014). 
En ce sens, un modèle de culture triple in vitro (Antunes et al., 2013) ou un système ex vivo 
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utilisant des chambres d'Ussing (Lundquist et al., 2016) pourraient être utilisés afin de 
confirmer les résultats in vitro montrés au sein de cette étude. 
 
Les résultats in vitro des NPs chargées négativement formulées avec du SDS nous ont donc 
permis de valider ces NPs pour l’étude in vivo. Pour cela, les NPs ont été administrées 
oralement chez le rat sur un modèle insulinopénique. Afin de réaliser cette administration, le 
système de double encapsulation a été employé composé des NPs enfermées au sein du 
vecteur gastro-résistant que nous avons développé. Ce vecteur, à base d’alginate, polymère 
d’origine naturelle et donc biocompatible permet un délitement intestinal (Xie et al., 2017). 
Techniquement, ce vecteur d’alginate est formulé par gélation ionotropique de l’alginate de 
sodium en présence d’ions calcium (sous forme de carbonate). Afin de former des billes de 
taille homogène, les vecteurs ont été formulés par une technique d’émulsion.  
L’insuline doublement encapsulée a montré un effet hypoglycémiant chez le rat de manière 
dose-dépendant avec un premier effet sur la glycémie à 100 UI/kg et un effet plus prononcé 
à 250 UI/kg. L'effet a été observé pour la première fois après 12 heures et était toujours 
significatif à 18 heures. Dû à la forte libération d’insuline en milieu intestinal, il a été nécessaire 
d’utiliser des quantités très importantes en insuline afin d’observer un impact sur la glycémie. 
La cinétique de libération a été rapide puisque l’insuline était retrouvée dès 4 heures post 
ingestion mais l’effet sur la glycémie quant à lui n’était observable qu’après 12 heures.  
Cet effet retard constaté sur la glycémie peut-être expliqué de différentes façons. Cela 
pourrait d’une part être attribué à un masquage de l’effet dû à l’effet jeun très important les 
premières heures que l’on peut constater avec une baisse importante de la glycémie des rats 
gavés avec des nanoparticules ne contenant pas d’insuline. En effet, la mise à jeun des rats   
impacte considérablement la glycémie, pouvant être expliquée par un stockage de 
gycécogène moins important due à l’injection de STZ entrainant un faible relargage de glucose 
à jeun. De plus, le vecteur pourrait retarder la libération des NPs car l’utilisation de capsules 
gastro-résistantes a montré une libération du principe actif, retrouvé dans le sang seulement 
deux heures post-ingestion (Reix et al., 2012a). Une autre hypothèse serait due à la motilité 
intestinale pouvant influencer les délais d’absorption où les NPs doivent atteindre des régions 
spécifiques et propices de l’intestin à l'absorption de l'insuline. En effet, il a été rapporté que 
le jéjunum et l'iléon ont une perméabilité apparente 2 à 15 fois supérieure à celle des autres 
segments du tractus intestinal, où il existe d'abondantes colonies de plaques de Peyer 
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(Agarwal et al., 2001) où l’absorption pourrait donc y être favorisée. On pourrait également 
l’expliquer par les propriétés mucoadhésives liées à la charge des NPs pouvant influencer la 
vitesse de passage également. Iwanaga et al. ont montré que l'effet hypoglycémiant des 
liposomes perdurait lorsqu’ils modifiaient la surface par le poly (oxyde d'éthylène) (PEO), qui 
présente une forte affinité pour la couche muqueuse de l'intestin grêle (Iwanaga et al., 1999). 
Ce composant est présent dans le Pluronic® F68, utilisé dans notre formulation. Ces données 
pourraient également expliquer l'effet à long terme de l'insuline liée au système de NPs 
(Agarwal et al., 2001), comme un modèle d'insuline retard. 
Enfin, la rapidité de passage transcellulaire peut bien sûr impliquer des délais d’action. Reix et 
al. ont démontré que les NPs sont encore présentes dans les cellules Caco-2, 4 heures après 
leur absorption et co-localisées avec les membranes cellulaires latérales (Reix et al., 2012b).  
Au sein de notre modèle, l’effet retard observé est d’une part masqué par le jeun confirmé 
par l’insuline retrouvée dans le sang après 4 heures. Ces 4 heures peuvent quant à elles être 
expliquées par l’addition à la fois du temps de libération des NPs du vecteur gastro-résistant 
mais également le temps d’internalisation des NPs d’environ 4 heures également. Après 16 
heures, peu d’insuline est retrouvée mais l’effet jeun ayant disparu un effet sur la glycémie 
apparaît tout de même.  
En conclusion, la présence de charge négative de surface sur notre système de NPs a montré 
son importance à la fois sur la non toxicité du système mais a permis également d’améliorer 
l’internalisation des NPs au niveau intestinal permettant de montrer une efficacité in vivo du 
système complet de double encapsulation chez le rat diabétique. 
En revanche, malgré l’efficacité prouvée du système complet, la perte conséquente d’insuline 
en milieu intestinal ne nous permet pas aujourd’hui de réduire considérablement les quantités 
d’insuline à administrer par voie orale et d’augmenter significativement la biodisponibilité du 
principe actif. 
 
5.3 Impact de la libération d’insuline en conditions intestinales 
 
 Contexte de l’étude 
Le système nanoparticulaire a été optimisé et validé in vivo au sein du système de double 
encapsulation. Ainsi nous avons obtenu un système stable dans le temps d’un point de vue 
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physico-chimique, internalisé in vitro et efficace in vivo. En revanche, une instabilité en milieux 
simulés a été constatée. En effet, les études de stabilité ont montré une perte importante 
d’insuline en milieux simulés gastrique et intestinal pour tous les types de nanoparticules. 
Cette forte libération s’associe à une perte importante de principe actif qui pourrait fortement 
diminuer la biodisponibilité et par conséquent la bioefficacité du système. 
Afin de protéger le système nanoparticulaire du milieu gastrique, le système de double 
encapsulation et son vecteur gastro-résistant entrent en jeu et permettent donc d’empêcher 
la dénaturation des nanoparticules en milieu gastrique, nanoparticules étant protégées par le 
vecteur pharmaceutique gastrorésistant. En revanche, pour l’instabilité des nanoparticules de 
PLGA en milieu intestinal et la perte importante d’insuline associée, d’autres stratégies 
doivent être mises en place. Afin d’appuyer ces données, plusieurs études ont montré une 
libération importante de principe actif à un pH proche de 7 dans des systèmes 
d’encapsulation. En effet Cheng et al., suggèrent une libération importante d’insuline en 
milieu intestinal due au pH de celui-ci proche du pH sanguin (Chen et al., 2018). Cette 
libération d’insuline pourrait être associée à l’hydrolyse du polymère à un pH proche de 7 qui 
entrainerait alors une libération du principe actif. 
L’objectif de cette étude est donc d’élaborer différentes stratégies d’optimisation du système 
nanoparticulaire avec comme objectif de réduire cette perte de principe actif en milieu 
intestinal puis de tester à la fois d’un point de vue physico-chimique, in vitro et enfin in vivo 
l’efficacité du système une fois optimisé. 
 
 Première stratégie : impact du type et de la quantité de polymère (PLGA) 
La première stratégie mise en place a consisté à formuler les différentes nanoparticules en 
variant la composition du polymère. L’objectif était de rester sur la même base de polymère, 
le PLGA, mais de modifier son ratio en monomères. 
5.3.2.1 Caractérisation physico-chimique des NPs 
La taille moyenne mesurée par diffusion dynamique de la lumière présentée dans le tableau 
9, a montré pour les NPs standards (+PVA dans l’étude précédente) c’est-à-dire formulées 
avec 200 mg de PLGA, une taille d’environ 200 nm (196±25 nm), un PdI faible (0,14±0,08) et 
un potentiel zêta neutre (-0,7±3.3 mV) traduisant une monodispersité. L’augmentation de la 
concentration de PLGA dans la formulation de NPs avec une quantité de 500 mg a montré une 
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augmentation de la taille des NPs à 275±7 nm et une légère augmentation du PdI (0,25±0,07) 
avec une charge de surface proche de la neutralité mais relativement variable (-5,2±9,8 mV).  
Pour les NPs formulées avec du PLGA 75:25, la taille était plus importante que pour les NPs 
standards (211±21 nm) avec une charge de surface neutre (-1,6±2,2 mV). 
 
 
 
NPs 200mg 
PLGA 50:50  
NPs 500mg 
PLGA 50:50 
NPs 200mg PLGA 
75 : 25 
Taille (nm) 196±25 275±7 211±21 
PdI  0,14±0,08 0,25±0,07 0,18±0,05 
Potentiel-ζ (mV) -0,7±3,3   -5,2±9,8  -1,6±2,2 
 
Tableau 9 : Paramètres physico-chimiques des nanoparticules 
 
La caractérisation a été réalisée sur les NPs +PVA standards, les NPs formulées avec 500 mg de PLGA et les NPs 
formulées avec du PLGA 75 :25 (acide lactique/acide glycolique). Les mesures ont été effectuées par la technique 
de diffusion dynamique de la lumière (taille, PdI et potentiel zêta). Les résultats ont été exprimés en moyenne ± 
écart-type (n=3).  
 
5.3.2.2 Stabilité des NPs en milieu intestinal  
L’augmentation de la quantité de PLGA dans la formulation des NPs n’a pas montré d’effet sur 
la libération d’insuline en milieu intestinal après 30 minutes d'incubation (68±9 %) comparée 
aux NPs standards (72±4 %) (Figure 69). Le même constat peut être fait pour les NPs formulées 
avec du PLGA 75:25 où la libération d’insuline est aussi importante (83±4 %) que pour les NPs 
standards formulées avec du PLGA 50:50. 
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Figure 70 : Pourcentage d’insuline libérée des NPs en milieu simulé intestinal 
 
Le pourcentage d’insuline libérée a été déterminé pour les NPs +PVA, les NPs formulées avec 500mg de PLGA et 
les NPs formulées avec du PLGA 75 :25 (acide lactique/acide glycolique) en milieu intestinal (pH=7.4) à 30 minutes. 
Toutes les expérimentations ont été réalisées à 37°C. La quantité d’insuline libérée a été déterminée par HPLC en 
utilisant la monographie de la pharmacopée Européenne. Les résultats sont exprimés en moyenne ± SEM (n = 3).  
 
 
 Seconde stratégie : impact du tensio-actif 
La seconde stratégie mise en place a consisté à tester d’autres tensio-actifs dans la 1ère 
dispersion. En effet, celui-ci étant à la surface des gouttelettes d’émulsion, sa modification 
pourrait avoir un impact sur la libération d’insuline à pH=7.4. 
Pour cela, un autre tensio-actif présentant une balance hydrophile-lipophile (HLB) plus faible 
a été utilisé, dont la structure est comparable au Pluronic® F68 mais ayant une lipophilie plus 
importante, le Pluronic® L81. 
 
5.3.3.1 Caractérisation physico-chimique des NPs 
La taille moyenne obtenue pour les NPs formulées avec du Pluronic® L81 est augmentée 
(292±19 nm) comparée aux NPs standards. De plus, les NPs semblent s’agréger après quelques 
heures traduisant une instabilité du système. La charge de surface quant à elle reste neutre 
(Tableau 10). 
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NPs Pluronic® 
F68 
NPs Pluronic® 
L81 
Taille (nm) 189±8 292±19 
PdI 0.19±0.06  0.18±0.02 
Potentiel-ζ (mV) 2.7±5.3 -3.3±2.6 
 
Tableau 10 : Paramètres physico-chimiques des NPs 
 
La caractérisation a été effectuée pour les NPs +PVA, les NPs formulées du Pluronic® F68 (+PVA) et les NPs 
formulées avec du Pluronic® L81. Les mesures ont été effectuées par la technique de diffusion dynamique de la 
lumière (taille, PdI et potentiel zêta). Les résultats ont été exprimés en moyenne± écart-type (n=3).  
 
5.3.3.2 Stabilité des NPs en milieu intestinal  
La formulation des NPs avec le Pluronic® L81 n’a pas montré de réduction de la quantité 
d’insuline libérée en milieu intestinal après 30 minutes d'incubation avec une quantité 
comparable à la quantité libérée pour les NPs formulées avec le Pluronic® F68 (100,7±2,4 %) 
(Figure 70). 
 
Figure 71 : Pourcentage d’insuline libérée des NPs en milieu simulé intestinal 
  
Le pourcentage d’insuline libérée a été déterminé pour les NPs formulées avec du Pluronic® F68 (+PVA standards) 
et les NPs formulées avec du Pluronic® L81 en milieu intestinal (pH=7.4) à 30 minutes. Toutes les expérimentations 
ont été réalisées à 37°C. La quantité d’insuline libérée a été déterminée par HPLC en utilisant la monographie de 
la pharmacopée Européenne. Les résultats sont exprimés en moyenne ± SEM (n = 3).  
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  Troisième stratégie : impact du recouvrement des NPs 
Grâce à l’étude précédente concernant la charge des NPs, nous avons pu observer une 
réduction de la libération d’insuline grâce au recouvrement des NPs avec du chitosan. Le 
chitosan n’étant pas stable à pH proche de 7, le polyéthylène glycol (PEG) et l’acide 
hyaluronique (AH) ont donc été testés. 
5.3.4.1 Caractérisation physico-chimique des NPs +PVA recouvertes 
Le recouvrement des NPs standards montre dans le tableau 11, une augmentation de la taille 
des NPs que ce soit pour un recouvrement à l’acide hyaluronique ou au PEG 200 (272±37 et 
225±4 nm) (Tableau 11). En revanche, avec l’acide hyaluronique, la taille des NPs semble 
moins homogène avec une augmentation du PdI (0,53±0,01). Par contre, une légère charge 
négative apparaît à la surface des NPs (-6,5±2 mV) avec l’acide hyaluronique contrairement 
au recouvrement au PEG 200 qui montre une charge de surface nulle (-0.8±0.4 mV). 
 
NPs +PVA non 
recouvertes 
NPs +PVA 
recouvertes 
d’acide 
hyaluronique 
NPs +PVA 
recouvertes de 
PEG 200 
Taille (nm) 189±8 272±37 225±4 
PdI 0,19±0,06 0,53±0,01 0,23±0,10 
Potentiel-ζ (mV) 2,7±5,3 -6,5±2,0 -0,8±0,4 
 
Tableau 11 : Paramètres physico-chimiques des NPs 
 
La caractérisation a été réalisée sur les NPs standards non recouvertes (+PVA), les NPs recouvertes d’acide 
hyaluronique et les NPs recouvertes de PEG 200. Les mesures ont été effectuées par la technique de diffusion 
dynamique de la lumière (taille, PdI et potentiel zêta). Les résultats ont été exprimés en moyenne ± écart-type 
(n=3). 
 
5.3.4.2 Stabilité des NPs en milieu intestinal 
La figure 71 montre que l’incubation des NPs recouvertes d’acide hyaluronique et 
polyéthylène glycol nous montre une diminution significative de la quantité d’insuline libérée 
en milieu intestinal (41±4 et 38±3%) respectivement après 30 minutes d’incubation 
comparées aux NPs non recouvertes standards libérant 100% de l’insuline encapsulée. 
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Figure 72 : Pourcentage d’insuline libérée des NPs en milieu simulé intestinal 
 
Le pourcentage d’insuline libérée a été déterminé pour les NPs standards non recouvertes (+PVA), les NPs 
recouvertes d’acide hyaluronique et les NPs recouvertes de PEG 200 en milieu intestinal (pH=7.4) à 30 minutes. 
Toutes les expérimentations ont été réalisées à 37°C. La quantité d’insuline libérée était déterminée par HPLC en 
utilisant la monographie de la pharmacopée Européenne. Les résultats sont exprimés en moyenne ± SEM (n ≥ 3). 
 
L’impact du recouvrement des NPs avec le PEG 200 ou l’acide hyaluronique sur la libération 
d’insuline en milieu intestinal a donc été validé. La biocompatibilité ainsi que la charge 
négative de surface du recouvrement à l’acide hyaluronique en fait donc le candidat choisi 
pour une validation in vitro. 
Dans ce contexte, les nanoparticules SDS ayant prouvé leur efficacité in vitro ont donc été 
choisies et testées avec le même recouvrement à l’acide hyaluronique.  
 
5.3.4.3 Etude des NPs SDS recouvertes d’acide hyaluronique 
 Caractérisation physico-chimique des NPs 
Le recouvrement des NPs SDS avec l’acide hyaluronique a montré une augmentation de la 
taille des NPs comparée aux NPs SDS non recouvertes (189,9±11 et 158,7±5 nm). De plus, une 
forte augmentation du PdI a été observée (0,47±0,12) traduisant une polydispersité des NPs. 
Pour la charge, les NPs recouvertes d’acide hyaluronique ont montré une charge négative de 
surface (-6,4±2,2 mV) mais plus faible pour les NPs SDS non recouvertes (-11,3±3,5) (Tableau 
12).  
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NPs SDS non 
recouverte 
NPs SDS 
recouvertes 
d’acide 
hyaluronique 
Taille (nm) 171±6 190±11 
PdI 0,14±0,07 0,47±0,12  
Potentiel-ζ (mV) -11,3±3,5 6,4±2,2 
 
Tableau 12 : Paramètres physico-chimiques des différents types de nanoparticules 
 
La caractérisation a été réalisée pour les NPs SDS et les NPs SDS recouvertes d’acide hyaluronique. Les mesures 
ont été effectuées par la technique de diffusion dynamique de la lumière (taille, PdI et potentiel zêta). Les résultats 
ont été exprimés en moyenne ± écart-type (n=3). 
 
 Stabilité des NPs en milieu intestinal 
L’incubation des NPs SDS recouvertes d’acide hyaluronique nous montre une diminution 
significative de la quantité d’insuline libérée en milieu intestinal (31±2 %) respectivement 
comparée aux NPs SDS non recouvertes libérant environ 100% de l’insuline encapsulée après 
30 minutes (Figure 72). 
 
 
Figure 73 : Pourcentage d’insuline libérée des NPs en milieu simulé intestinal 
 
Le pourcentage d’insuline libérée a été déterminé pour les NPs SDS et les NPs SDS recouvertes d’acide 
hyaluronique en milieu intestinal (pH=7.4) à 30 minutes. Toutes les expérimentations ont été réalisées à 37°C. La 
quantité d’insuline libérée a été déterminée par HPLC en utilisant la monographie de la pharmacopée 
Européenne. Les résultats sont exprimés en moyenne ± SEM (n ≥ 3). 
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Cette meilleure stabilité des NPs recouvertes d’acide hyaluronique en milieu intestinal nous a 
donc amené à tester l’absorption intestinale de ces NPs in vitro. 
 
 Absorption intestinale in vitro des NPs 
Une augmentation de la fluorescence associée aux cellules pour tous les types de NPs a été 
observée et comparée au contrôle négatif dans les deux modèles de culture cellulaire mais 
pas de façon identique. En effet, sur le modèle Caco-2, il semblerait qu’il y ait une forte 
augmentation de la fluorescence pour les NPs +PVA recouvertes d’acide hyaluronique 
comparées aux NPs +PVA non recouvertes et aux NPs SDS recouvertes ou non (Figure 73A). 
Pour le modèle co-culture en revanche, aucune augmentation de la fluorescence ne semble 
être observée pour les NPs +PVA recouvertes d’acide hyaluronique comparées aux +PVA non 
recouvertes (Figure 73B). 
Pour les NPs SDS recouvertes ou non, sur les deux modèles, la fluorescence semblait plus 
importante que pour les NPs +PVA non recouvertes qui semblent être celles qui sont le moins 
internalisées dans tous les cas. Pour le recouvrement à l’acide hyaluronique sur les NPs SDS, 
seule une légère diminution de la fluorescence pourrait être observée sur les deux modèles 
comparées aux NPs SDS non recouvertes (Figure 73A et B). Ces essais sont évidemment à 
compléter. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
  
Figure 74 : Quantification de la fluorescence associée aux cellules  
 
La quantification de la fluorescence été mesurée après incubation 4 heures des NPs, les NPs SOP, les NPs SDS avec 
ou sans recouvrement à l’acide hyaluronique (HA) sur les deux modèles cellulaires, Caco-2 (A) et caco-2/Rev 
HT29MTX (B) pendant 4 heures. La technique utilisée était la cytométrie en flux où 10000 évènements ont été 
enregistrés par puits et les résultats ont été exprimés en moyenne d’intensité de fluorescence ± SEM (n≥2). 
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 Validation in vivo des NPs  
Les NPs SDS-HA c’est-à-dire recouvertes d’acide hyaluronique contenant de l’insuline rapide 
administrées par injection sous cutanée ou intrapéritonéale ont montré une diminution de la 
glycémie comparable à l’administration d’insuline rapide libre avec une normoglycémie 
atteinte une heure après administration (Figure 74A et B). Ces résultats sont corrélés avec 
l’insulinémie montrant après seulement 15 minutes une valeur identique, maximale et 
maintenue au bout d’une heure (Figure 75A et B). Pour les NPs SDS, en intrapéritonéal, les 
résultats obtenus sur la glycémie et l’insulinémie sont identiques aux autres groupes (Figures 
74A et 75A). En revanche, en voie sous-cutanée, la baisse de la glycémie semble plus lente. 
Cette baisse de la glycémie semble se corréler avec l’insulinémie puisque les valeurs sont plus 
faibles que pour les autres groupes (Figures 74B et 75B). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figure 75 : Glycémie des rats diabétiques dans le temps  
 
La glycémie a été mesurée après administration des NPs SDS et NPs SDS-HA encapsulant l’insuline rapide à une 
dose de 25 UI/kg par voie intrapéritonéale (A) ou sous-cutanée (B). Les résultats sont exprimés en moyenne ± 
SEM. Une injection d’insuline libre a été utilisée en contrôle positif (n=3). 
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Figure 76 : Insulinémie des rats diabétiques dans le temps 
 
L’évolution de l’insulinémie a été quantifiée après administration des NPs SDS et NPs SDS-HA d’insuline rapide à 
une dose de 25UI/kg par voie intrapéritonéale (A) ou sous-cutanée (B). Les résultats sont exprimés en moyenne ± 
SEM. Une injection d’insuline libre a été utilisée en contrôle positif (n=3). 
 
 
 Discussion  
De nombreux systèmes nanoparticulaires à base de PLGA permettent aujourd’hui 
l’encapsulation de principes actifs pour différentes administration. La raison principale ? Le 
caractère biocompatible du PLGA approuvé par la FDA grâce à son hydrolyse dans le corps à 
un pH physiologique (Keles, 2015) comme énoncé précédemment. Mais ce qui nous semble 
être un atout peut également représenter un inconvénient pour une administration orale. En 
effet, un des rôles principaux des nanoparticules de PLGA est de protéger le principe actif du 
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milieu intestinal. Cependant, de nombreuses études ont montré une libération importante de 
celui-ci dans ce milieu contredisant cette protection et qui pourrait donc être associée entre 
autre à l’hydrolyse du polymère. En effet, le milieu intestinal étant à un pH proche de 7, pH 
aussi du milieu sanguin qui est la cible finale pour le délitement des nanoparticules (Chen et 
al., 2018). Cette quantité de principe actif libérée est souvent décrite comme une libération 
rapide et importante parfois aussi appelée « burst release » (Chalasani et al., 2007; Sun et al., 
2015). 
Pour expliquer cette hydrolyse du PLGA, il faut s’intéresser au caractère hydrophile du 
polymère. En effet, le PLGA a la particularité d’être très hydraté en présence d’eau favorisant 
son hydrolyse et sa fragmentation (Jiao et al., 2001). Ce caractère hydrophile provient de sa 
composition en monomères, composés d’acide lactique et d’acide glycolique, ce dernier étant 
le plus hydrophile des deux (Sequeira J; Santos A, 2018) ; 
Dans ce contexte, la stratégie mise en place a donc été de tester un PLGA contenant une 
quantité d’acide lactique plus importante afin de rendre le polymère moins hydrophile et ainsi 
absorber moins d’eau (Sadat et al., 2014), se dégradant plus progressivement dans le but de 
réduire la libération de principe actif (Dinarvand et al., 2011; Schliecker et al., 2003) Malgré 
ces hypothèses, l’étude n’a pas montré de réduction de la libération de principe actif en milieu 
intestinal que ce soit en variant la quantité de polymère ou en changeant sa composition en 
monomères. Ces résultats semblent donc indiquer soit que la quantité d’acide lactique n’est 
pas assez importante pour apporter les propriétés lipophiles du PLGA soit que la théorie de 
l’hydrolyse du PLGA ne peut pas à elle seule expliquer cette libération. 
 
Dans cette optique, nous nous sommes donc intéressés à d’autres mécanismes pouvant 
expliquer cette libération. Dans la littérature, plusieurs théories sont exposées : par exemple, 
de nombreux travaux associent cette libération au principe actif absorbé en surface des 
nanoparticules et non encapsulé au cœur des NPs. A cette surface, celui-ci peut alors subir 
une désorption à un pH proche de 7 (Soppimath et al., 2001) entrainant sa libération. Dans ce 
cas-là, le terme « burst release » est réellement défini et est parfois référencé pour l’insuline 
(Patel et al., 2012). Mais une étude antérieure réalisée en collaboration avec l’Institut Galien 
par calorimétrie différentielle à balayage a démontré que l’insuline n’était pas présente à la 
surface des nanoparticules, suggérant qu’elle est bien encapsulée au cœur des NPs (données 
non présentées). 
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Si on s’intéresse à la taille du principe actif, il a été démontré que l’encapsulation de principes 
actifs hydrophiles et de petite taille entraine une libération par un mécanisme de diffusion du 
principe actif à travers la matrice polymérique. Dans le cas de l’insuline, protéine de taille 
moyenne (5000 Da) (Hinds et al., 2005), cette théorie ne semble pas applicable.  
 
En revanche, une autre explication semble plus réaliste pour les nanocapsules de PLGA : la 
libération de principe actif tel que l’insuline pourrait être associée à la porosité des NPs où 
l’insuline diffuserait à travers les pores. Il est vrai que de nombreuses études montrent une 
porosité en surface des NPs de PLGA et une corrélation entre la taille des pores et la libération 
du principe actif (Ding et al., 2017). 
En ce sens, Zang et al., 2013 ont montré l’impact de la porosité des microparticules de PLGA 
encapsulant de la BSA formulée par la méthode de double émulsion évaporation de solvant 
sur la libération intestinale où, les microparticules poreuses ont montré une libération plus 
importante de BSA comparées aux microparticules non poreuses (Zhang et al., 2013). 
De plus cette étude pourrait confirmer que notre porosité est directement en lien avec notre 
technique de formulation où ils exposent qu’une étape d’ évaporation de solvant entre les 
deux émulsions empêcherait la porosité des microparticules ce qui n’est pour l’instant pas le 
cas dans notre formulation. 
 
Adressé à cette problématique, nous avons donc cherché à recouvrir les NPs à l’aide d’un 
polymère afin de combler les pores et ainsi empêcher la diffusion du principe actif. Afin 
d’appuyer cette idée, les résultats observés dans la première étude sur les charges de surface 
a montré une réduction de la libération intestinale des NPs chargées positivement grâce à un 
recouvrement au chitosan. La littérature conforte cette hypothèse puisque des études 
réalisées sur différents systèmes de nanoparticules recouvertes de chitosan ont montré une 
réduction de la libération de principes actifs à pH proche de 7 (Bayat et al., 2008; Ramalingam 
et al., 2016). Malgré des résultats intéressants, le chitosan a rapidement été abandonné de 
par son instabilité à pH proche de 7 qui se déprotone (Szymanska and Winnicka, 2015). 
De ce fait, deux autres polymères ont alors été testés : le polyéthylène glycol (PEG) et l’acide 
hyaluronique. Le premier est très utilisé dans l’industrie pharmaceutique et le second a une 
biocompatibilité validée (Oh et al., 2010; Xie et al., 2017). En effet, l’acide hyaluronique est un 
élément de la matrice extracellulaire (Mansuri, 2016). De plus, ce dernier, contrairement au 
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PEG possède l’avantage d’être anionique à pH proche de 7  et donc de permettre l’apport 
d’une charge de surface négative permettant de potentialiser l’internalisation des NPs comme 
cela a été validé dans l’étude sur la charge de surface des NPs (Czuba et al., 2018). 
Cette charge négative a en effet été retrouvée à la surface des NPs nous confirmant ainsi la 
présence d’acide hyaluronique à la surface des NPs. Ce recouvrement a également eu un effet 
sur la taille des NPs qui a augmentée. Cette augmentation de taille peut être expliquée par la 
forte viscosité du polymère de recouvrement (Lamichhane et al., 2015). De plus, la technique 
de recouvrement est uniquement basée sur une redispersion des NPs au sein d’une matrice 
type « gel » d’acide hyaluronique ne faisant donc entrer en jeu aucune interaction 
électrostatique entre l’acide hyaluronique et un des surfactants (Mansuri, 2016). Ce 
recouvrement semblerait être non homogène ce qui pourrait expliquer également 
l’augmentation de taille et de PdI. Il conviendrait donc d’améliorer ce recouvrement en testant 
différentes concentrations de « matrice » d’acide hyaluronique en vue d’avoir une meilleure 
homogénéité en termes de taille. 
Malgré un recouvrement instable, l’acide hyaluronique tout comme le PEG a montré des 
résultats intéressants réduisant fortement la libération du principe actif en milieu intestinal 
simulé.  
 
Nous avons cependant cherché à déterminer si cette baisse de libération était uniquement 
due au recouvrement ou pourrait également être corrélée avec l’augmentation de taille des 
NPs associée. En effet, la littérature appuie fortement cette idée. Il a en effet été rapporté que 
la libération de principe actif serait moins conséquente pour des NPs de plus grande taille 
(Kumari et al., 2010) et pourrait être expliquée par la réduction de surface de contact avec le 
milieu intestinal (Jogala et al., 2015). Afin de vérifier cette hypothèse, des essais ont donc été 
réalisés avec des NPs de 400 nm mais n’ont montré aucune réduction de la libération (données 
non présentées). 
 
Malgré des caractéristiques physico-chimiques intéressantes avec une taille identique aux NPs 
sans recouvrement et un effet conséquent sur la libération d’insuline en milieu intestinal, les 
contraintes de toxicité de l’utilisation du polyéthylène glycol nous ont conduit à poursuivre les 
essais biologiques uniquement avec l’acide hyaluronique ayant montré un effet comparable 
sur la libération intestinale que ce soit pour les NPs +PVA ou les NPs SDS. Ces résultats étant 
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corrélés avec la littérature où Han et al. ont montré une diminution de la libération de principe 
actif grâce à un recouvrement de NPs avec l’acide hyaluronique (Han et al., 2012).  
 
De ce fait, les NPs recouvertes d’acide hyaluronique ont donc été testées in vitro sur les deux 
modèles cellulaires de cellules intestinales (caco-2 et caco-2/HT29 MTX). Les résultats obtenus 
confirment ceux obtenus dans l’étude de la charge des NPs qui semblent donc être largement 
confirmés. En effet, les NPs chargées négativement semblent être mieux absorbées au niveau 
des cellules épithéliales que les NPs non chargées.  
Pour les NPs recouvertes d’acide hyaluronique, celles-ci semblent montrer un passage 
intestinal prouvant que le recouvrement n’empêche pas l’absorption intestinale des NPs. De 
plus, il semblerait que les NPs +PVA recouvertes d’acide hyaluronique potentialisent ce 
passage.  
En effet, en l’absence de cellules sécrétrices de mucus, une fluorescence associée aux cellules 
semblait plus forte pour les NPs recouvertes que celles non recouvertes. Ces données 
semblent plutôt contradictoires avec la littérature. En effet, il est connu que l’acide 
hyaluronique possède des propriétés muco-adhésives qui devraient donc potentialiser 
l’internalisation des NPs sur le modèle co-culture (Sandri et al., 2004). En revanche, le poids 
moléculaire de celui-ci est sans doute trop important pour avoir un réel effet muco-adhésif 
(Mansuri, 2016). Une autre explication pourrait venir du fait que ce potentiel muco-adhésif de 
l’acide hyaluronique empêcherait le passage intestinal des NPs plutôt que de le potentialiser 
comme nous avons pu l’observer dans l’étude sur la charge de surface des NPs. 
 
En revanche, sur le modèle caco-2, l’augmentation observée est corrélée avec la littérature 
où l’acide hyaluronique potentialise l’internalisation des NPs de PLGA (Lamichhane et al., 
2015). Une explication serait la présence du récepteur CD44, récepteur connu de l’acide 
hyaluronique (Lee et al., 2015; Wang et al., 2017), à la fois présent dans les cellules épithéliales 
(Zeilstra et al., 2013) et potentialisant l’internalisation des NPs (Han et al., 2012). Une fois fixé, 
l’acide hyaluronique utiliserait un mécanisme d’endocytose pour s’internaliser (Choi et al., 
2010) au sein des cellules épithéliales. 
Les NPs SDS semblent dans les deux cas être mieux internalisées in vitro sur les deux modèles 
cellulaires nous amenant vers une validation ex-vivo des NPs SDS recouvertes d’acide 
hyaluronique. 
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Ainsi, nous avons testé la libération de principe actif des NPs dans le sang, après 
administration par voies injectables en sous-cutanée et en intrapéritonéale et avons montré 
une normo-glycémie corrélée avec l’insulinémie après seulement une heure confirmant que 
d’une part l’encapsulation n’a aucun effet retard sur l’insuline administrée mais également 
que le recouvrement n’a aucun effet sur la libération de l’insuline dans le sang. Pour confirmer 
cela, une étude a montré une libération plus importante de principe actif dans le sang qu’en 
milieu intestinal après incubation de NPs de PLGA (Zhang, 2013). Cela pourrait être dû à la 
différence de pH entre le sang (7,4) et le milieu intestinal (6,8) où le PLGA se comporte 
différemment (Sun et al., 2015). 
 
Pour conclure, nous avons montré qu’un recouvrement des nanoparticules avec une matrice 
d’acide hyaluronique permettait à la fois de réduire la libération d’insuline en milieu intestinal 
mais également n’empêchait ni le passage des NPs à travers l’épithélium, ni le relargage du 
principe actif dans le sang. En revanche, ce recouvrement reste à optimiser d’un point de vue 
homogénéité en vue d’une future administration orale in vivo chez le rat diabétique. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
133 
 
5.4 Transposition du système nanoparticulaire à l’héparine 
 
 Contexte de l’étude 
L’héparine, anticoagulant fréquemment utilisé dans le cas du traitement des thromboses 
veineuses profondes (TVP) et de certaines coagulopathies est largement préconisée dans 
différents contextes cliniques et associée à un minimum d’effets secondaires ainsi que peu 
d’interactions médicamenteuses. Mais son utilisation est limitée en raison de son mode 
d’administration parentéral contraignant à la fois pour le patient ainsi que pour le personnel 
hospitalier. Afin de réduire ces contraintes, la voie orale semble s’imposer comme alternative. 
Ainsi nous avons transposé notre système de double encapsulation à l’héparine. 
L’étude précédente a permis de valider l’efficacité du système encapsulant l’insuline chez le 
rat diabétique. De ce fait, cette technologie peut être transposée à un autre bio-médicament 
de nature non protéique telle que l’héparine. 
Dans le but de réaliser cette étude, trois types d’héparine ont été choisis dont deux héparines 
de bas poids moléculaires que sont l’enoxaparine (Lovenox®) d’origine naturelle et le 
fondaparinux (Arixtra®) d’origine synthétique ainsi qu’une héparine non fractionnée (Choay®). 
Ces trois molécules ont été encapsulées dans deux types de nanoparticules différents que sont 
les nanoparticules formulées avec du PVA (+PVA) qui sont nos NPs standards, notre référence, 
et les nanoparticules formulées avec du SDS (SDS), chargées négativement et qui encapsulent 
l’insuline ont montré l’efficacité in vivo. 
 
 Caractérisation physico-chimique des NPs 
Après avoir formulé les différentes nanoparticules, celles-ci ont été caractérisées en termes 
de taille, PdI et charge de surface (potentiel zêta). L’efficacité d’encapsulation a également 
été mesurée. Ces différents paramètres sont retranscrits dans le tableau 13. En termes de 
taille, toutes les formulations ont montré un taille inférieure à 200 nm pour les deux types de 
NPs (+PVA et SDS) encapsulant les trois types d’héparine. Plus particulièrement, on a observé 
une taille moyenne plus faible pour les NPs SDS (164±11, 168±8 et 170±6 nm) comparée aux 
NPs formulées avec du PVA (+PVA) (195±9, 196±9 et 164±5 nm). En revanche, la répartition 
en taille est homogène pour tous les types de nanoparticules avec des valeurs de PdI≤0,2. Pour 
la charge de surface, à notre surprise, les nanoparticules SDS ont montré une charge de 
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surface négative plus faible pour le fondaparinux (-5±8mV) que pour l’enoxaparine et 
l’héparine Choay® (-21±10 et -14±8 mV). En revanche, comme attendu, pour les NPs formulées 
avec du PVA, la charge de surface était nulle pour les trois types d’héparine encapsulés. En 
termes d’efficacité d’encapsulation, toutes les formulations de NPs ont présenté une valeur 
au-dessus de 80 % avec de faibles écarts-types d’une mesure à l’autre. 
 
Tableau 13 : Paramètres physico-chimiques des différents types de nanoparticules 
 
La caractérisation a été réalisée sur les NPs standards, non recouvertes (+PVA) et les NPs SDS encapsulant 
l’enoxaparine, le fondaparinux et l’héparine non fractionnée. Les mesures ont été effectuées par la technique de 
diffusion dynamique de la lumière (taille, PdI et potentiel zêta) et l’efficacité d’encapsulation a également été 
déterminée. Les résultats ont été exprimés en moyenne ± écart-type (n=3). 
 
 Stabilité des NPs dans le temps 
La stabilité des différents paramètres physico-chimiques ainsi que l’efficacité d’encapsulation 
des différentes formulations de NPs encapsulant l’enoxaparine et le fondaparinux ont été 
étudiés pendant 21 jours après une conservation à 4 °C (Figure 76). 
Les résultats ont montré une taille stable après 21 jours pour toutes les formulations ainsi 
qu’une légère diminution de la charge de surface négative pour les NPs encapsulant 
l’enoxaparine à 21 jours.  
 
 
 
 
 
 
Type de NPs Taille (nm) PdI Charge (mV) 
Efficacité 
d’encapsulation 
Enoxaparine 
PVA 195±9 0,13±0,05 -2±5 90±0 
SDS 164±11 0,18±0,05 -21±10 89±1 
Fondaparinux 
PVA 196±9 0,10±0,05 -1±2 92±0  
SDS 168±8 0,12±0,06 -5 ±8 81±3 
Héparine non 
fractionnée 
PVA 164±5 0,14±0,09 1±2 88±1 
SDS 170±6 0,20±0,06 -14±8 93±2 
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Figure 77 : Stabilité des paramètres physico-chimiques des NPs d’héparine dans le temps 
 
La stabilité a été mesurée sur les NPs +PVA et NPs SDS encapsulant l’enoxaparine et le fondaparinux en termes 
de taille pour enoxaparine (A) et fondaparinux (C) et de potentiel zêta pour enoxaparine (B) et fondaparinux (D) 
et ont été évalués à T0 et à T21 jours. Les résultats ont été exprimés en moyenne ± écart-type (n=3). 
 
 
 Stabilité des NPs en milieux simulés 
La stabilité des NPs encapsulant l’enoxaparine a été testée en milieux gastrique et intestinal 
simulés et a montré une libération d’héparine d’environ 30 % pour les deux milieux (Figure 
77A). 
En ce qui concerne les NPs encapsulant le fondaparinux, celles-ci n’ont pas pu à l’heure 
actuelle être testées due à une réaction entre les NPs et les milieux simulés nous empêchant 
de réaliser une gamme d’étalonnage en milieux simulés (Figure 77B). 
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Figure 78 : Pourcentage d’héparine libérée des NPs en milieux simulés 
 
Ce pourcentage a été mesuré pour les NPs +PVA encapsulant l’enoxaparine (A) et l’héparine non fractionnée (B) 
en milieu gastrique (pH=1,2) et intestinal (pH=7,4) simulés à 30 minutes. Toutes les expérimentations ont été 
réalisées à 37 °C. La quantité d’héparine libérée était déterminée par spectrophotométrie visible. Les résultats 
sont exprimés en moyenne ± SEM (n = 3). 
 
 
5.4.4.1 Toxicité in vitro des NPs 
La toxicité des différentes formulations de NPs d’héparine a été testée en déterminant la 
viabilité des deux modèles cellulaires : caco-2 et caco-2/Rev HT29MTX. Ces viabilités ont été 
comparées à la viabilité des cellules n’ayant pas reçu de traitement, utilisées comme contrôle 
négatif (100 %) (Figure 78). Sur le modèle caco-2, aucune diminution de la viabilité cellulaire 
n’a été observée après incubation des NPs +PVA et SDS que ce soit pour le fondaparinux ou 
l’enoxaparine excepté une légère diminution pour les NPs SDS encapsulant l’enoxaparine à 
76±6 % comparée au contrôle négatif (100 %) (p<0,05). En revanche, sur le modèle co-culture, 
on observe une diminution significative de la viabilité pour les NPs SDS enoxaparine et 
fondaparinux avec 74±9 (p<0,01) et 82±9 % (p<0,05) comparée au contrôle négatif (100 %). La 
même observation a été réalisée pour les NPs +PVA fondaparinux avec une viabilité de 78±10 
% comparée aux cellules sans traitement (100 %) (p<0,01). 
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Figure 79 : Pourcentage de viabilité cellulaire 
 
La viabilité a été mesurée par la technique MTS après incubation des NPs +PVA et NPs SDS encapsulant 
l’enoxaparine et le fondaparinux sur les deux modèles cellulaires Caco-2 (A) et co-culture Caco-2/RevHT29 MTX 
(B). Les cellules sans incubation étaient utilisées comme contrôle positif et défini à 100 % de viabilité. Les résultats 
ont été exprimés en moyenne±SEM. Toutes les données ont été comparées au contrôle négatif. La significativité 
était fixée à 
**
p < 0,01 vs. contrôle négatif, 
*
p < 0,05 vs. contrôle négatif (n ≥ 3). 
 
5.4.4.2 Effet in vitro des NPs sur les jonctions serrées 
L’impact des nanoparticules d’héparine sur les jonctions serrées de l’épithélium intestinal a 
été testé in vitro sur les deux modèles cellulaires caco-2 et caco-2/Rev HT29MTX. Pour cela, la 
résistance trans-épithéliale (TEER) a été mesurée, le but étant de voir l’impact des NPs sur la 
TEER (Figure 79). Pour le contrôle positif, l’EGTA, on observe une diminution significative de 
la TEER dès une heure d’incubation (P<0,005). En revanche, pour le contrôle négatif 
correspondant aux cellules sans traitement aucune diminution significative n’a été observée 
durant les 5 heures d’incubation. Pour les conditions NPs, le modèle co-culture n’a pas montré 
de diminution significative de la TEER pour les NPs +PVA et SDS encapsulant l’enoxaparine et 
le fondaparinux comparée au contrôle négatif (Figure 79B). En revanche, sur le modèle caco-
2, les NPs formulées avec du SDS ont montré une diminution significative de la TEER pour le 
fondaparinux et l’enoxaparine (60±14) et (56±9 %) respectivement (P<0,05) comparée aux 
cellules sans incubation (Figure 79A). Sur le même modèle, les NPs +PVA, quant à elles, n’ont 
pas montré de diminution de la TEER comparée au contrôle négatif. 
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Figure 80 : Pourcentage de diminution de la résistance électrique transépithéliale (TEER) cellulaire 
 
La TEER a été mesurée après incubation des NPs +PVA et NPs SDS encapsulant l’enoxaparine et le fondaparinux 
sur les deux modèles cellulaires, Caco-2 (A) et caco-2/Rev HT29MTX (B) pendant 5 heures. L’EGTA a été utilisé 
comme contrôle positif d’ouverture des jonctions serrées. Les résultats sont exprimés par rapport à la valeur 
initiale en moyenne ± SEM. Toutes les données ont été comparées au contrôle négatif. La significativité était fixée 
à 
*
p < 0,05 vs. contrôle négatif (n ≥ 3) et 
***
p < 0,005 vs. contrôle négatif (n ≥ 3). 
 
5.4.4.3 Absorption intestinale des NPs in vitro 
L’internalisation des NPs a été déterminée par cytométrie en flux par encapsulation 
d’héparine non fractionnée fluorescente sur les deux modèles : caco-2 (Figure 80A) et caco-
2/Rev HT29MTX (Figure 80B). Les résultats présentés ont montré une augmentation de la 
fluorescence associée aux cellules après incubation des NPs d’héparine fluorescente (HNF-
FITC) formulées avec du PVA (+PVA) et du SDS (SDS) sur les deux modèles cellulaires et 
comparée aux cellules sans incubation.  
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Figure 81 : Quantification de la fluorescence associée aux cellules  
 
La quantification a été réalisée après incubation des NPs +PVA et SDS sur les deux modèles cellulaires, Caco-2 (A) 
et caco-2/Rev HT29MTX (B) pendant 4 heures. La technique utilisée était la cytométrie en flux où 10000 
évènements ont été enregistrés par puit. Les résultats ont été exprimés en moyenne d’intensité de fluorescence ± 
SEM. Toutes les données ont été comparées au contrôle négatif et aux NPs +PVA (n=3). 
 
 
5.4.4.4 Etude ex-vivo : relargage d’héparine dans le sang                                                                                                                               
Cette étude permet de déterminer la cinétique de libération de l’héparine par les NPs après 
incubation de celles-ci dans le sang des rats. Pour cela, une quantification d’héparine dans le 
plasma a été réalisée et les résultats sont présentés dans la figure 81. Ainsi, on a pu observer 
une concentration d’héparine dans le sang comparable pour les conditions incubées avec des 
NPs et pour les conditions héparine libre dès 15 minutes prouvant une libération rapide de la 
totalité de l’héparine encapsulée des NPs que ce soit pour les NPs +PVA ou SDS. Cette 
libération reste ensuite constante jusqu’à deux heures. Comme attendu, aucune héparine n’a 
été dosée pour la condition NPs vides. (Figure 81). 
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Figure 82 : Concentration d’héparine dans le sang des rats  
 
La concentration d’héparine libérée a été déterminée pour les NPs +PVA(A) et SDS (B) encapsulant l’enoxaparine 
et le fondaparinux, après incubation pendant 2 heures De l’enoxaparine et du fondaparinux non encapsulés ont 
été utilisés comme contrôle positif et les nanoparticules sans héparine comme contrôle négatif (n=1). 
 
 
 
 Discussion  
Le but de ce travail était de transposer notre technologie à base de NPs de PLGA à un autre 
principe actif. A ce jour, notre système a principalement été validé sur l’encapsulation de 
principes actifs d’origine protéique tels que l’insuline ou encore le peptide P140. En revanche, 
la capacité d’encapsuler des principes actifs non protéiques via notre technologie n’a à ce jour 
pas été adressée. 
Pour cela, le choix du principe actif est primordial. En effet, la technique de formulation 
utilisée c’est à dire la double émulsion et évaporation de solvant n’est capable d’être 
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appliquée en l’état uniquement à des principes actifs hydrophiles puisqu’elle consiste en une 
première dispersion eau dans huile dont la phase aqueuse doit contenir ce principe actif. C’est 
pourquoi l’héparine, molécule hydrophile entrait parfaitement dans ce critère de sélection. 
De plus, ce bio-médicament administré dans le traitement des MTVE, peut avoir un réel intérêt 
pour la voie orale. Pour comprendre la pertinence de l’approche, il est indispensable de 
différentier les types d’héparines disponibles aujourd’hui administrées par voie parentérale, 
à savoir l’héparine non fractionnée d’une part et les héparines de bas poids moléculaire 
d’autre part. 
L’héparine non fractionnée, utilisée comme traitement de base contre les maladies 
thromboemboliques veineuses est à ce stade privilégiée dans des situations dites 
« d’urgence » en milieu hospitalier à cause de sa faible demi-vie et ses effets indésirables 
(Flevas et al., 2018)  où une transposition à la voie orale de par son délai d’action n’est que 
peu adaptée.  
C’est pourquoi, elle est aujourd’hui de plus en plus remplacée par les héparines de bas poids 
moléculaire (HBPM) utilisées en traitement préventif et chronique grâce à leur meilleure 
biodisponibilité et leurs faibles effets indésirables entrainant la diminution du nombre 
d’injections (Ibrahim, 2016). L’intérêt pour la voie orale est donc cette fois-ci bien réel. 
 
Au-delà de l’effet biologique, ces différentes héparines se différencient également par leur 
poids moléculaire.  
En effet, l’HNF avec un poids moléculaire moyen de 14000 Da et les deux HBPM sélectionnées, 
l’enoxaparine avec un poids moléculaire moyen de 8000 Da et le fondaparinux à 1600 Da. Ce 
dernier, d’origine synthétique offre donc une formulation reproductible présentant un 
avantage en termes de reproductibilité (Gray et al., 2008) contrairement aux autres héparines 
dont la structure est très hétérogène. L’objectif en étudiant ces différentes héparines est donc 
d’évaluer l’impact du poids moléculaire sur notre système d’encapsulation. 
 
Une fois les principes actifs sélectionnés, la transposition a été réalisée en plusieurs étapes à 
la fois sur les NPs standards utilisées en contrôle mais surtout sur les NPs SDS ayant montré 
leur efficacité in vivo avec l’insuline. Il a donc tout d’abord été nécessaire de caractériser les 
NPs formulées d’un point de vue physico-chimique afin de tester l’effet de la nature du 
principe actif sur la formulation des nanoparticules (taille, charge de surface, efficacité 
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d’encapsulation…). La toxicité de ces systèmes nanoparticulaires ainsi que leur absorption ont 
ensuite été évaluées sur les lignées d’épithélium intestinal. Les nanoparticules ont finalement 
été validées ex-vivo afin de tester leur capacité à libérer dans le sang l’héparine dans le but 
d’une future administration orale in vivo.  
 
Les trois héparines sélectionnées ont ainsi été encapsulées dans des NPs d’un diamètre 
d’environ 200 nm. Contrairement à la taille obtenue, identique à celle obtenue avec l’insuline, 
et ne variant pas d’un type d’héparine à l’autre, la charge de surface des NPs semble varier 
avec une charge qui reste tout de même stable pendant 21 jours. L’efficacité d’encapsulation 
quant à elle de manière surprenante n’a pas été impactée par le poids moléculaire des 
différentes héparines avec des valeurs supérieures à 80 %, reproductible d’une formulation à 
l’autre. 
 
Les différences observées au niveau de la charge des NPs (comparées aux charges obtenues 
avec l’insuline) entre autre une diminution de la charge négative des NPs SDS, pourraient être 
expliquées par l’héparine encapsulée en partie en surface des NPs contrairement à l’insuline 
encapsulée au cœur des NPs (Cf 5.3.5) malgré la transposition du protocole de formulation à 
l’identique. L’héparine apporterait ainsi sa propre charge négative masquant ainsi la charge 
fortement négative du SDS (Shahbazi et al., 2013), utilisé en faible concentration (0,01 %) 
contrairement au PVA (2,5 % m/v).  
De plus, elle expliquerait la différence de charge observée entre les différentes héparines. En 
effet, chaque héparine selon son poids moléculaire ne possède pas le même nombre de 
groupements sulfates faisant varier la charge négative d’une héparine à l’autre (Hoffart et al., 
2002; Oyarzun-Ampuero et al., 2009; Shahbazi et al., 2013). 
Cette hypothèse semble corréler avec la littérature qui comporte plusieurs études parlant 
d’héparine en surface au sein de micro ou nanocapsules et montrant une charge de surface 
fortement négative qui pourrait lui être attribuée (Hoffart et al., 2006; Lamprecht, 2006).  
De plus, il est largement connu qu’il existe deux types d’encapsulation de principe actif au sein 
de nanocapsules : soit le principe actif est contenu au cœur des NPs soit il se trouve en surface 
(Ranjit, 2013; Sandeep Kumar, 2012). L’héparine serait donc bien encapsulée au sein du 
système mais en surface. 
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Mais une question se pose : pourquoi l’héparine serait-elle en surface ? Pour l’expliquer, la 
littérature parle de principes actifs de nature hydrophile qui auraient une tendance à diffuser 
vers la phase aqueuse en utilisant la technique de double émulsion évaporation de solvant 
(Jameela et al., 1997). Celle-ci pourrait alors se produire avant même l’étape d’évaporation et 
la formation de la « coque » polymérique de PLGA. 
Il semblerait donc judicieux de réaliser une étude de la composition chimique de la surface 
des NPs comme faite pour l’insuline afin de confirmer cette hypothèse émise pour l’héparine. 
Malgré cela, il reste difficile de comparer la charge apportée par un tensio-actif tel que le SDS 
à celle apportée par les différentes héparines. Par exemple, une étude a montré que 
l’héparine (HNF) augmentait significativement la charge négative des NPs de PLGA à -40 mV 
mais de façon concentration dépendante (Chung et al., 2006) quand elle est située à la surface. 
L’héparine pourrait donc n’y être qu’en partie ou en faible concentration faisant donc 
apparaître une charge de surface négative faible en surface. Cette hypothèse a été confirmée 
par des études préliminaires réalisées à l’aide d’héparine plus concentrée où la charge 
négative de surface augmentait fortement (données non présentées). 
 
D’un point de vue stabilité, la transposition du système nanoparticulaire semble avoir impacté 
les propriétés des NPs en termes de stabilité gastrique et intestinale. En effet, il est connu que 
l’héparine est stable à pH acide (Chung et al., 2006; Goodall et al., 1980; Lamichhane et al., 
2015). Une étude a même montré l’utilisation d’héparine comme recouvrement de NPs 
prétraitée en milieu acide (Moazed et al., 2007). En revanche, en milieu intestinal, il est connu 
que le système de NPs de PLGA libère le principe actif à un pH proche de 7. Le mécanisme de 
libération à privilégier serait donc la désorption de l’héparine se situant à la surface des NPs 
et diffusant vers la phase aqueuse (Shahbazi et al., 2013) correspondant donc à un réel « burst 
release » de l’héparine. 
 
D’un point de vue biologique, la charge négative de surface semblait a priori être un atout 
pour l’absorption des NPs au niveau intestinal. De ce fait, le passage a été évalué sur les deux 
modèles cellulaires intestinaux (caco-2 et caco-2/REV HT29) par cytométrie en flux. Mais de 
façon surprenante, un signal fluorescent nettement plus faible que celui obtenu pour les NPs 
d’insuline a été observé. Une trop faible concentration en héparine FITC utilisée pourrait en 
être la cause. Il conviendrait donc de tester une concentration plus forte. En revanche, dans 
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le cas où le signal n’augmenterait pas, ce faible signal pourrait donc être attribué à l’héparine 
en surface qui a déjà montré une réduction de l’internalisation en recouvrement de NPs 
(Lamichhane et al., 2015). 
D’un point de vue mécanistique, malgré un signal faible, les NPs chargées négativement 
semblent être absorbées au niveau intestinal par un mécanisme d’ouverture des jonctions 
serrées au vu de la diminution de la TEER (Taverner et al., 2015). Cette diminution pourrait 
être due à des interactions avec les ions Ca2+ des jonctions entrainant l’ouverture de celles-ci 
(Sajeesh et al., 2010). Ce mécanisme est d’ailleurs utilisé par les chélateurs de calcium comme 
l’EGTA créant un cycle avec les ions Ca2+ réduisant ainsi la concentration de calcium extra 
cellulaire (Boulenc et al., 1993) et utilisé comme contrôle positif dans notre étude.  
Cette ouverture pose donc la question d’une potentielle toxicité à long terme se corrélant 
avec la légère diminution de viabilité restant tout de même au-dessus de 70% qui pourrait 
être expliquée par des décollements cellulaires. Ces décollements réduisent ainsi le nombre 
de cellules totales et donc vivantes au vu de la méthode de quantification utilisée mesurant 
l’activité mitochondriale. Des contrôles de nanoparticules vides ont été réalisés avec l’insuline 
et n’ont jamais montré de diminution de viabilité à la concentration testée (5mg PLGA/puit). 
Cette toxicité est donc forcément attribuée à l’héparine (en surface ou non) et non aux NPs 
en tant que telles. Afin de répondre à cette problématique, des contrôles avec de l’héparine 
seule devront être réalisés. Un test de viabilité complémentaire devra être réalisé comme avec 
un marquage fluorescent au DAPI (4',6-diamidino-2-phénylindole) par exemple.  
 
Grâce à une méthode précise de quantification de l’héparine dans le sang basée sur l’activité 
du facteur de coagulation Xa, une étude ex vivo permettant de démontrer le relargage 
d’héparine des NPs, but ultime de l’étude a pu être réalisée. Cette technique n’est pour 
l’instant pas applicable à l’insuline car aucune technique de quantification de l’insuline dans 
le sang n’est aujourd’hui réellement fiable en raison de la faible concentration en insuline à 
doser et la composition du fluide sanguin. 
Ainsi, les deux héparines de bas poids moléculaire ont montré une libération rapide dès 15 
minutes du principe actif par les NPs de PLGA dans le sang, cible finale du système 
d’encapsulation. Cette libération est directement attribuée aux propriétés d’hydrolyse du 
PLGA où il peut également se fragmenter entrainant ainsi la libération du principe actif (Jiao 
et al., 2002).  
145 
 
Malgré des essais à réitérer, les quantités retrouvées prouvent donc que les NPs de PLGA 
encapsulant de l’héparine possède un profil de libération identique à de l’héparine libre et 
donc que l’encapsulation de l’héparine dans ces systèmes ne retarde pas la l’action de celle-
ci par voie parentérale. De plus, l’héparine semble biologiquement active dans le sang avec 
un effet sur l’activité du facteur Xa confirmant que l’héparine n’a pas été atteinte par le 
procédé de formulation des NPs. 
Pour conclure cette étude, la transposition des NPs de PLGA à l’héparine semble être validée 
d’un point de vue physico-chimique au sein de notre système de nanocapsules malgré 
l’hypothèse d’une localisation en surface. In vitro, les NPs ont montré une baisse de viabilité 
qui reste acceptable avec des valeurs au-dessus de 70 % pour toutes les conditions. En 
revanche, pour le confirmer il serait intéressant de définir plus en détail le mécanisme de 
passage intestinal de ces NPs grâce par exemple à des inhibiteurs des voies d’endocytose ou 
même l’utilisation de molécules à fort poids moléculaire afin de tester le passage 
paracellulaire.  
En revanche, les NPs ont montré un relargage de la totalité de l’héparine encapsulée du 
système dans le sang nous permettant de nous projeter vers la prochaine étape qui est la 
validation in vivo de ces NPs d’héparine.  
Dans un premier temps, par une administration par voie sous-cutanée et intra-péritonéale 
puis dans un second temps par voie orale sur un modèle de rat sain. Un modèle pathologique 
pourra en parallèle être développé pour tester in fine le système.  
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6 Conclusion scientifique et perspectives 
 
6.1 Conclusion scientifique 
Au cours de mes travaux de thèse, nous avons sélectionné deux bio-médicaments candidats à 
l’encapsulation en vue d’une future administration par voie orale : l’insuline et l’héparine.  
Ainsi, la première étape a consisté à valider les outils analytiques utilisés notamment pour 
quantifier l’insuline au sein de notre système d’encapsulation. Pour ce faire, nous avons 
adapté une méthode de quantification de l’insuline décrite dans la monographie de la 
Pharmacopée Européenne.  
Sur la base de cette méthode de quantification validée, nous avons donc travaillé sur une 
formulation orale basée sur un système de double encapsulation nanoparticulaire avec pour 
objectif d’optimiser la biodisponibilité de l’insuline et ainsi démontrer son efficacité 
biologique. 
De ce fait, une première étude partielle visait à étudier la charge de surface des NPs. Dans un 
contexte bibliographique pour le moins contradictoire, nos travaux soulignent l’impact positif 
d’une charge de surface négative sur l’absorption intestinale in vitro et la bio-efficacité in vivo 
chez le rongeur diabétique.  
Malgré cette bio-efficacité du système démontrée, des phases d’optimisation 
supplémentaires restaient nécessaires visant à améliorer la biodisponibilité du système afin 
de limiter la perte importante d’insuline en milieu intestinal. 
La seconde étude a donc consisté à travailler sur cette perte d’insuline. Ainsi, grâce à une 
matrice d’acide hyaluronique, nous avons réduit considérablement la perte d’insuline tout en 
conservant une bonne absorption des NPs de par sa charge de surface négative et ses 
propriétés polysaccharidiques améliorant le passage intestinal des NPs dans certaines études.  
A ce stade, l’objectif est donc d’optimiser ce système recouvert de cette matrice en vue d’une 
future administration in vivo chez le rat afin de confirmer une meilleure biodisponibilité de 
l’insuline encapsulée. 
Enfin, la troisième étude a consisté à transposer ce système nanoparticulaire à un autre bio-
médicament qu’est l’héparine, administrée actuellement sous forme parentérale dans le 
traitement des maladies thromboemboliques veineuses. Ainsi, il a été mis en évidence des 
propriétés physico-chimiques proches de celles obtenues avec l’insuline. Par ailleurs, aucune 
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influence de la taille de l’héparine encapsulée n’a été relevée. En revanche, contrairement à 
l’insuline, l’héparine semble être localisée en surface de la NPs au vu de la charge de surface. 
Des études plus approfondies sur la surface des NPs permettraient de définir où se situe 
exactement le principe actif. De plus, il semblerait que ces NPs soient absorbées au niveau 
intestinal démontré par des tests in vitro qui doivent tout de même être validés 
définitivement. Cette validation réalisée, ces nanoparticules pourront ensuite être 
administrées in vivo chez le petit animal sein puis chez un modèle pathologique de thrombose.  
 
6.2 Perspectives 
Ces travaux de transposition du système à l’héparine nous ont amené à nous questionner sur 
la capacité d’encapsulation de notre système à travers différents points. D’abord, les travaux 
menés avec les différents types d’insulines nous ont montré l’impact de la concentration d’un 
même principe actif sur le système d’encapsulation, provoquant une instabilité du système en 
présence d’une forte concentration d’insuline. De plus, selon le type de principe actif, une 
forte concentration pourrait également modifier la viscosité de la solution et donc jouer sur 
l’efficacité d’encapsulation. 
Mais d’autres facteurs comme la taille pourraient également influencer le système. Afin de 
tester ces paramètres, une étude est actuellement en cours afin de déterminer l’impact de la 
taille des protéines sur l’efficacité d’encapsulation. Cette étude comporte l’encapsulation à la 
fois d’un peptide type RGD (Arginylglycylaspartic, 346 Da) ou encore FMLP (N-
Formylmethionyl-leucyl-phenylalanine, 437 Da), l’encapsulation d’une protéine de haut poids 
moléculaire comme la BSA (66000 Da) voir également l’encapsulation d’anticorps comme les 
immunoglobulines M (IgM) (1000kDa) afin de tester un éventail important de tailles à 
différentes concentrations.  
D’un autre point de vue, la transposition à l’héparine nous a également permis de mettre en 
évidence l’effet de la nature du principe actif pouvant ainsi jouer sur la charge ou encore sur 
le « burst release » intestinal influençant directement l’efficacité du système final. C’est donc 
en ce sens qu’une étude a été réalisée sur des molécules de nature non protéique comme 
l’arsenic ou encore la caféine qui ont été testées et ont montré une faible efficacité 
d’encapsulation au sein de notre système. En effet, la nature non protéique de ces molécules 
a entrainé l’apparition d’un autre paramètre influant qui est la polarité des molécules et donc 
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la solubilité dans chacune des phases de l’émulsion. La nature plus ou moins hydrophile des 
principes actifs fait entrer en jeu la notion de coefficient de partage (comportement entre 
deux phases à l’équilibre) où celui-ci varie selon le type de solvant utilisé pour dissoudre le 
polymère. Ainsi, pour la caféine, celle-ci semble être distribuée en proportions 50/50 entre les 
deux phases. Une solution pourrait être alors de jouer sur la pression osmotique (saturation 
en sels) afin de piéger le principe actif. 
Il est vrai qu’un principe actif de nature lipophilique ne peut actuellement pas être encapsulé 
au sein de notre système sans une importante mise au point. Cette mise au point peut aller 
de la nature des surfactants ou du polymère au temps ou encore à la puissance d’agitation 
afin de créer cette fois une émulsion inverse (huile dans eau). 
Cette mise au point a fait l’objet de mon travail de master qui a consisté à encapsuler au sein 
d’un système d’émulsion huile dans eau, un composé gras. Ce travail a permis de confirmer  
l’importance de ces différents paramètres sur les propriétés physico-chimiques ainsi que sur 
la stabilité du système. 
Malgré les études en cours, de nombreuses questions restent en suspens sur la capacité 
d’encapsulation de notre système qu’il faudra résoudre afin d’exploiter au maximum ses 
capacités. 
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7 Conclusion générale  
 
L’être vivant est fait de ressources naturelles dont le potentiel thérapeutique semble infini. 
L’industrie pharmaceutique l’a bien compris et c’est donc en ce sens qu’une nouvelle 
génération de médicaments a vu le jour sur le marché : les bio-médicaments. 
De par leurs propriétés (sélectivité, efficacité), les bio-médicaments révolutionnent depuis 
quelques années le secteur pharmaceutique. D’ailleurs, on estime que demain, plus de 50 % 
de nos traitements seront d’origine « biologique ». En effet, les bio-médicaments restent pour 
la plupart des références dans leur domaine thérapeutique. 
Leur principal inconvénient ? Leur structure complexe rendant leur administration obligatoire 
par voie parentérale qui reste un inconvénient contrairement à la voie orale qui est 
aujourd’hui la voie d’administration apportant le plus de confort et la mieux acceptée pour le 
patient.  
C’est pourquoi, les industries de santé se penchent de plus en plus sur le développement de 
nouvelles stratégies de formulation orale pour les bio-médicaments, enjeu majeur avec 
comme objectif, l’amélioration de la prise en charge et de la qualité de vie des patients. En ce 
sens, nous avons élaboré une stratégie basée sur un changement de voie d’administration de 
certains bio-médicaments injectables. Les stratégies les plus avancées (actuellement en 
phases cliniques) se basent sur l’utilisation de promoteurs d’absorption intestinale (ex : 
ORAMED®, Diabetology Ltd) ou encore des modifications chimiques de l’insuline (ex : 
Biocon®). Cependant, la plupart des données cliniques publiées récemment ont été conduites 
ou arrêtées il y a maintenant quelques années, représentant un indicateur clair de la difficulté 
pour ces laboratoires à transposer ces technologies vers le patient.  
C’est pourquoi, les technologies les plus récentes optent principalement pour des systèmes 
d’encapsulation utilisant les nanotechnologies. L’idée de base est donc séduisante : elle 
permet à la fois de regrouper les traitements de demain que sont les bio-médicaments et une 
des « nouvelles technologies », la nanoscience par le bief de la nano-encapsulation afin 
comme objectif in fine d’améliorer la relation du patient avec son traitement. De plus ces 
technologies d’encapsulation ont un avantage certain : leur potentiel de modulation infini 
(greffage, modification des propriétés physico-chimiques…).  
Mais à l’heure actuelle, ces systèmes à l’échelle nanométrique peuvent présenter des risques 
et des problèmes éthiques associés. En effet, nous n’avons actuellement pas le recul 
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nécessaire pour connaitre la toxicité de ces systèmes due à l’accumulation de ces dites 
« nanoparticules » au sein de notre organisme. On a ainsi pu le constater par exemple avec le 
scandale des nanoparticules de dioxyde de titane présentes dans de nombreux produits du 
quotidien.  
En ce sens, il est donc important de prendre conscience que la formulation de ce type de 
systèmes doit se faire à base de produits biocompatibles comme c’est le cas avec notre 
système de nanoparticules de PLGA afin demain de pouvoir administrer avec le plus de 
sécurité possible les bio-médicaments d’intérêt tels que l’insuline ou l’héparine exposés au 
cours de ces travaux. 
Ainsi grâce à l’encapsulation de ces molécules au sein de notre système, même si la stratégie 
n’est aujourd’hui pas de remplacer toutes les prises quotidiennes si nous restons réalistes, elle 
pourrait tout de même permettre de réduire le nombre d’injections et ainsi améliorer la 
qualité de vie du patient. Ces travaux en sont donc une des nombreuses étapes à franchir pour 
y parvenir. 
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1. Cadre général et enjeux de votre thèse 
1.1. Présentation succincte 
L’adhésion thérapeutique à un traitement est aujourd’hui un enjeu économique et sociétal 
majeur dans la prise en charge du patient. En effet, à l’échelle mondiale, on estime que les 
coûts évitables liés au manque d’adhésion thérapeutique dépassent les 470 milliards de 
dollars, soit environ 8% des dépenses de santé annuelles.  En ce qui concerne le taux 
d’adhésion, celui-ci peut varier de 20 à 90% selon les études. 
 
Les causes sont multiples : l’oubli, le manque d’information mais également l’impact réel du 
traitement sur la vie quotidienne (douleur, effets secondaires, manque d’autonomie, coût). 
C’est pourquoi, une des solutions pour palier à ce manque d’adhésion est le changement de 
voie d’administration de principe actif. En effet, de nombreuses études ont montré que le 
traitement lui même pouvait avoir un réel impact sur l’adhésion thérapeutique.  
Nous nous sommes donc intéressés à différents principes actifs à administration 
quotidiennes : c’est le cas de l’insuline dans le traitement du diabète ou encore de l’héparine 
dans le traitement préventif de thrombose veine profonde ou d’embolie pulmonaire. Ces 
principes actifs étant aujourd’hui administrés par voie parentérale posent de sérieux soucis 
d’adhésion pour le patient. 
L’idée dans le cadre d’une collaboration était donc de développer un système d’encapsulation 
permettant une administration de ces principes actifs par voie orale.  Ce système a dans un 
premier temps été développé pour l’insuline mais n’a pas montré l’efficacité attendue. 
Mon travail a donc consisté dans un premier temps à travailler sur l’amélioration du système 
d’encapsulation pour une administration orale d’insuline et dans un second temps de 
transposer ce système à un autre bio-médicament qu’est l’héparine. 
 
1.2. Ma thèse dans son contexte 
 
Cette thèse réalisée au Centre Européen d’Etude du Diabète entre donc dans le cadre d’un 
projet débuté il y a 15 ans sur l’encapsulation d’insuline pour une administration par voie orale 
qui à ce jour a fait l’objet de 5 thèses. Ma thèse fait donc aujourd’hui partie intégrante du 
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projet puisqu’il est dans la continuité des précédents travaux réalisés. Elle constitue même à 
elle seule le projet à ce jour.  
De plus, cette thèse s’inscrit dans un contexte plutôt particulier « de transition ». En effet, un 
projet de montage d’une spin-off est en cours sur ce projet afin d’élargir les capacités du 
système d’encapsulation développé ayant fait l’objet d’un dépôt de brevet.  
En parallèle de cette thèse et dans le cadre du projet de « spin-off », j’ai pour mission 
l’encadrement d’une étudiante en master ayant pour rôle de screener différents principes 
actifs afin de définir les limites du système d’encapsulation. 
 
1.3. Partenariats et concurrence 
L’intérêt de ce projet est qu’il fait appel à de nombreuses compétences se situant à l’interface 
de la chimie et de la biologie et faisant donc intervenir à la fois des chimistes et des biologistes 
issus du domaine privé (CEED), du domaine publique (CNRS, université) ainsi qu’un partenaire 
industriel nous permettant de tester notre procédé de formulation à une échelle pilote ce qui 
fait intervenir la notion de propriété intellectuelle ayant un partenariat entre 5 structures et 
un brevet en jeu. 
Dans le domaine de l’encapsulation d’insuline, la concurrence est rude au vu du marché 
prometteur du diabète à travers le monde. En effet, de nombreuses entreprises 
pharmaceutiques sont en phases d’essais cliniques même si à l’heure actuelle aucun acteur 
n’a passé la phase 3 principalement due à une toxicité ou à une faible biodisponibilité qui 
empêcherait la rentabilité. 
 
1.4. Mes motivations pour la thèse 
Ma principale motivation à préparer un doctorat est la qualification du poste auquel je 
prétends après la thèse. En effet, je souhaiterais m’orienter dans la gestion de projet R&D 
alliant une fonction managériale ou le doctorat est souvent requis. 
De plus, ce sujet de thèse m’a tout de suite plu par son caractère multidisciplinaire, à 
l’interface de la chimie et de la biologie correspondant parfaitement à ma formation 
universitaire (master chimie-biologie). Cette interface permet d’allier formulation (chimie), 
validation in vitro et manipulations sur le petit animal (biologie). 
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1.5. Mon investissement dans la thèse 
Je n’ai pas été à l’origine de la programmation du projet étant un projet de longue date et 
ayant repris la fin d’une thèse en cours à l’époque où j’ai commencé, en 2015.  Par contre, j’ai 
participé à l’évolution qu’on a voulu donner ainsi qu’au choix du second principe actif étudié. 
 
2. Déroulement, gestion et coût estimé de mon projet 
 
Dans un projet de recherche tel qu’une thèse, l’aspect management semble être un pilier à 
prendre en compte dans la balance succès/risques. Cet aspect a pour moi été un réel challenge 
aussi bien dans la relation avec ma directrice de thèse qu’avec les étudiants que j’ai eu la 
chance d’encadrer pendant ces 3 années. 
 
2.1. Déroulement et gestion de la thèse 
En effet, dans les premiers temps un rythme de travail était imposé car mis en place avant 
mon arrivée sur le projet, cadré par une réunion hebdomadaire avec ma directrice de thèse 
afin de faire un point sur les avancements du projet mais également avec un comité de 
pilotage. Celui-ci se déroulait tous les 6 mois avec tous les partenaires associés au projet aussi 
bien les industriels que les différents laboratoires travaillant sur le projet ce qui nous 
permettait à chacun de présenter l’avancement des travaux. Mais après quelques mois le 
projet financé pour 5 ans est arrivé à son terme et le choix a donc été de ne pas continuer 
avec nos différents partenaires dans l’idée de créer la spin-off. 
C’est à ce moment-là que l’aspect propriété intellectuelle entre en jeu. En effet, la négociation 
afin que chaque partenaire nous laisse sa part du butin n’a pas été simple et montre tout 
l’enjeu à ce niveau d’un tel projet entre 6 partenaires dont des structures privées et publiques. 
De plus, un brevet a été déposé au départ du projet en collaboration avec le CNRS.  
L’idée de la création d’une spin-off durant mes 3 années de thèse a été un réel 
chamboulement dans la gestion du projet sur l’aspect organisationnel et la création d’une 
nouvelle équipe. 
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2.2. SWOT de la thèse : 
 
Forces 
 
Budget 
Interface chimie/biologie 
Partenariat publique/privée, industriel 
Propriété intellectuelle : brevet 
 
 
Faiblesses 
 
Statut de l’entreprise (peu de demande de 
financement possible) 
 
Manque d’expertise 
Opportunités 
 
Partenariat ? 
Création start-up 
 
Menaces 
 
Concurrence sévère sur l’insuline orale 
Manque de personnel/équipe/encadrement 
 
D’un point de vue financier, la création de la spin-off a pour vocation de créer un statut 
d’entreprise autour de ce projet afin de pouvoir faire plus de demandes de  financements mais 
également permettre l’apport d’une expertise dans le domaine de l’encapsulation qui sont les 
principales faiblesse du projet. 
 
 
2.3. Principales étapes du déroulement de la thèse :  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Soutenance 
finale 
Publication acceptée 
✓ Projet insuline 2 : 
diminution du burst release 
 
✓ Rédaction papier HPLC 
  
✓ Rédaction de la thèse 
  
✓ Projet insuline 1 : 
effet de la charge 
  
✓ Projet validation de 
méthode HPLC 
✓ Fin projet insuline 1  + 
rédaction papier 
 
✓ Projet validation de 
méthode HPLC 
 
✓ Projet héparine  
  
  
Sept 2018 
Congrès 
Biotechnology 
Amsterdam 
2
ème
 année 
Sept 2015 
1
ère
 année 
Thèse à mi-parcours 
Congrès  
IDF Abu Dhabi 
3
ème
 année 
Congrès  
SF nano Paris 
Congrès 
bioencapsulation 
Lisbonne 
Congrès FADEX 
Grenoble 
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2.4. Coût de la thèse 
 
Nature de la dépense 
Détails Coûts totaux (euros TTC) 
Salaire 
brut 
Charges 
Nombre 
d'unités 
Coût 
unitaire 
moyen 
Quote-
part 
utilisatio
n 
Total 
Ressources Humaines 
Doctorant 1839 697 36  100 91296.00 
Encadrant 1   36  20 8 254,00 
Encadrant 2   36  10 4127.00 
Autre personnel (hors 
sous-traitance) 
    10 4 466,28 
Master 850 500 12  10 1 620,00 
DUT   2  100 1 200,00 
Sous-total Ressources 
Humaines 
     110963.28 
Consommables 
Fournitures 
expérimentales du projet 
    100 77 935,00 
Infrastructures      702,00 
Electricité, chauffage, eau      2 400,00 
Loyer      4 800,00 
Sous-total infrastructures      7 902,00 
Déplacements       
Missions en France   1 58 100 58,00 
Congrès   5 991,8 100 4 959,13 
Sous-total Déplacements   6 1049.8 100 5 017,13 
Formation 
Formations 
Expérimentation 
animale niveau I 
  100 5 645,00 
Autres frais (inscription 
Université, sécurité 
sociale,,,) 
  3 420  1260.00 
Sous-total Formations   3 420 100 6 905,00 
Documentation et communication 
Publicité, communication, 
impressions 
     80.00 
Sous-total Documentation 
et communication 
     80.00 
Total      208882.41 
 
Coût total de la thèse environ  210000 euros dont plus de la moitié en ressource humaines et 
environ 40% de fournitures expérimentales. 
Cette thèse a été financée sur les fonds propres du CEED ce qui m’a permis de pouvoir me 
focaliser sur mes travaux de recherche malgré quelques demandes de bourse (l’Oréal, FMR) 
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qui m’ont permises de me sensibiliser au plus près à cet aspect et avoir un œil global sur le 
temps que prend une demande de financement et le coût d’un projet de recherche. 
 
3. Compétences, savoir faire, qualités professionnelles et personnelles 
 
3.1. Bilan de mes compétences 
 
Mon cœur de métier est défini dans le domaine de la recherche scientifique et plus 
particulièrement la recherche sur un projet à l’interface de la chimie et de la biologie avec une 
dominante encapsulation de principes actifs à visée thérapeutique. 
Plus en détails, j’ai classifié mes compétences acquises dans le domaine : 
 
Compétences scientifiques Techniques Management de la science 
− Statistique 
− Toxicologie 
− Expérimentation 
animale 
− Chirurgie animale 
− Pharmacie galénique 
− Biologie cellulaire 
− Biologie animale 
− Rédaction de rapport 
scientifique 
− Expérimentation 
animale 
− Chirurgie animale 
− HPLC 
− Validation de méthode 
analytique 
− Validation In vitro 
− Validation In vivo 
− Validation Ex vivo 
− Synthèse de NPs 
− Caractérisation de NPs 
− Modification de la 
surface des NPs 
− Planification et 
management de projet 
− Recherche et gestion 
bibliographique  
− Veille scientifique et 
brevet 
− Management 
(stagiaires, techniciens) 
− Communication orale et 
écrite 
− Interaction avec mon 
équipe/d’autres 
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Piliers de 
compétenc
e 
Cœur de 
métier 
Qualités personnelles 
et relationnelles 
Gestion de 
l’activité et 
création de 
valeur 
Stratégie et 
leadership 
Acquises 
Connaissances 
des 
techniques 
dans mon 
domaine 
 
Connaissances 
de base, 
concepts 
 
Veille 
scientifique 
 
Adaptation de 
l’argumentair
e 
 
Etat de l’art 
 
 
Analyse et esprit 
critique 
 
Hiérarchisation des 
objectifs 
 
Esprit de synthèse 
 
Remise en cause 
 
Assurance/contestation 
 
Ecoute, 
considération/empathi
e 
 
 
Conduite de 
projet : 
reconnaissance 
du travail des 
autres, 
rédaction d’un 
cahier des 
charges, 
planification 
 
Prise de 
décision 
 
Notion de 
management 
personnalisé 
(reconnaissance
) 
Leadership 
dans un 
projet 
 
Relations de 
confiance 
 
 
 
A améliorer 
Statistiques 
 
Langues, 
contexte 
international 
 
Structuration 
de 
l’argumentair
e 
 
Auto-
évaluation 
 
Expérience à 
l’internationale 
 
Choix vie privée/vie 
professionnelle 
 
Négociation 
(techniques, besoins, 
enjeux) 
 
Réseau professionnel 
 
 
Adaptation aux 
changements 
 
Gestion des 
ressources 
financières 
 
Audit 
 
Créer et 
entretenir des 
collaborations 
 
Stratégie : 
identification 
de soutiens, 
stratégie 
d’organisatio
n dans le 
secteur 
d’activité 
 
Convaincre 
 
 
3.2. Compétences à mettre en valeur 
Les qualités personnelles que je souhaite mettre en avant sont l’écoute, l’empathie et la 
considération qui pour moi sont des qualités indispensables pour le bon vivre en entreprise 
d’une part et d’autre part en tant que futur manager d’équipe.  
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En effet, je souhaite réellement développer ces compétences personnelles et qui me semblent 
être les clés de la réussite de mon projet professionnel en tant que manager R&D. Cela rejoint 
la deuxième compétence que je souhaiterais mettre en avant qui est la notion de 
management participatif. 
Ce management participatif est basé sur un réel échange entre l’encadrant et l’équipe où la 
vision du supérieur hiérarchique qui décide tout n’existe plus. Cela passe par la mise en place 
de réunions de travail dites « brainstorming » où chaque personne de l’équipe participe et 
prends la parole. Mais également des réunions dites « d’amélioration constante » où les 
membres de l’équipe de façon régulière font un retour sur l’encadrement mis en place ainsi 
que les points à améliorer. Cet échange doit également se faire dans les deux sens où un bilan 
régulier des compétences personnelles de chaque personne et les points à améliorer sont 
abordées. Enfin, un accent doit également être mis sur la reconnaissance du travail par les 
managers. En effet, je trouve de par mon expérience que le management auquel j’ai été 
confrontée n’ont pas ou peu de reconnaissance pour leurs employés ce qui peut être source 
de démotivation. 
A mon échelle, la mise en place de ce type de management avec les personnes en stage ou 
apprenties que j’ai encadrées a été très enrichissante et m’a permis de m’améliorer au fur et 
à mesure. 
Enfin du point de vu de l’activité, la conduite de projet est pour moi un aspect que je souhaite 
mettre en valeur de par la gestion de mon projet de thèse de façon très autonome ayant une 
directrice de thèse sur plusieurs fronts. J’ai ainsi acquis une très forte autonomie que je 
souhaite mettre en valeurs que ce soit sur l’aspect planification, mise en place d’un cahier 
des charges et communication du travail fourni par l’organisation et l’animation de réunions 
mensuelles.  
En effet, j’ai appris à planifier mon temps mais également celui des stagiaires que j’ai eu la 
chance d’encadrer avec une organisation où les plannings étaient réalisés à la semaine ce qui 
permettait une certaine autonomie pendant la semaine. 
4. Résultats et impact de ma thèse  
Cette thèse effectuée au CEED pourrait avoir un impact sur la suite donnée au projet. En effet 
la création d’une start-up devrait être un nouveau tremplin pour la future administration orale 
d’insuline qui pourrait réellement changer la vie des patients diabétiques. En effet, 
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l’administration orale d’insuline permettrait de supprimer la douleur des injections mais 
également de réduire les effets indésirables comme les hyperglycémies sévères.   
De plus, d’un point de vue financier, un service de prestation de service pourrait être mis en 
place au sein de la nouvelle entreprise afin de pouvoir financer la recherche qui avec ces 
moyens pourrait être plus intensive qu’à l’heure actuelle sur le projet. 
D’un point de vue personnel, cette thèse m’a énormément apporté. Humainement d’abord, 
par les rencontres exceptionnelles que j’ai pu faire. Je sais qu’il sera difficile de m’intégrer à 
une autre structure de par mon attachement à celle-ci mais cette étape reste indispensable 
pour mon évolution personnelle et professionnelle.   
Le CEED c’est également un esprit d’équipe, moins présent les dernières années mais ce 
revirement de situation m’a permis de savoir dans quel dynamique de travail je m’épanouie. 
Le « tous ensembles » et une bonne ambiance de travail reste pour moi la clé d’une bonne 
entreprise. 
Professionnellement, ces trois années de thèse m’ont permises de savoir que la recherche est 
avant tout une passion mais que celle-ci doit s’exercer au contact du patient. Le CEED est une 
association où bénévoles et patient sont présents au quotidien et où l’intérêt de notre 
recherche prend tout son sens. Je souhaiterais réellement revenir travailler dans ce type de 
structure dans l’avenir. 
5. Projets professionnels 
 
Mes exigences  
• Hiérarchie : peu d’intermédiaires 
• Peu de manipulations techniques 
• Reconnaissance salariale : 35K€/an minimum 
 
5.1. Premier poste dans l’industrie pharmaceutique 
Après une consultation régulière des postes que j’aimerais pourvoir, 3 à 5 ans d’expérience 
dans l’industrie pharmaceutique sont demandés. L’idée serait donc de trouver un premier 
poste en industrie soit par un post-doctorat dans l’industrie ou bien avec un poste axé R&D 
afin par la suite de trouver un poste de manager en interne ou dans une autre entreprise avec 
cette expérience en plus.  
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Après avoir consulté les offres dans les entreprises du type industrie pharmaceutique, un 
poste de chef de projet ou même chargé de recherche pourrait réellement me correspondre. 
Ce type de poste reste assez multidisciplinaire avec une partie veille scientifique, une partie 
pilote des partenaires, une partie plus technique et une partie plus rédactionnelle. 
L’expérience demandée par ce type d’offre peut se justifier par mes années passées en 
laboratoire durant ma thèse puisqu’elle s’adresse à des profils plutôt juniors. 
 
5.2. Départ à l’étranger 
Ayant déjà eu une expérience de recherche d’emploi durant une année, je souhaiterais cette 
fois-ci mettre à profit ce temps pour améliorer mon  niveau d’anglais. Pour cela, je souhaiterais 
partir à l’étranger quelques mois afin d’améliorer ce niveau et pourquoi pas y trouver un 
emploi dans mon domaine si la destination me plait. 
 
5.3. Manager R&D 
J’ai eu la chance de pouvoir m’entretenir avec Mr Magisson qui m’a éclairci sur son poste 
occupé au sein de la start-up DEFYMED. Son poste correspond tout à fait au type de poste que 
je souhaiterais occuper par la suite avec une multidisciplinarité intéressante. 
Son quotidien rimant avec 50% de manipulations dites  « techniques » et 50% de travail dit 
« administratif ». 
D’après lui, les atouts d’un tel type de poste sont les nombreuses collaborations avec d’autres 
structures où du reporting en interne est fait régulièrement. Mais également la hiérarchie de 
par les responsabilités du poste où il faut manager l’équipe technique en ayant qu’une seule 
personne au dessus de lui de part la taille de l’entreprise. Il n’y a donc pas d’intermédiaires. 
Enfin la multidisciplinarité et donc la non redondance des tâches. 
Les inconvénients sont la conciliation des nombreuses tâches à effectuer : manager l’équipe 
technique, formation, manipulations, gestion des plannings, maintenance, veille scientifique 
ce qui peut parfois induire un stress. 
En revanche, les qualités requises sont l’organisation, savoir aller à l’essentiel et être 
productif. 
5.4. Plan d’action 
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Date- période Tâches 
Mai/juin Modifications CV + CV en anglais 
 
Juin/juillet Liste des entreprises intéressantes avec leur 
contact 
Août-décembre Recherche active 
Janvier Préparation d’un départ à l’étranger 
 
 
 
 
 
 
 Elodie CZUBA  
Développement de systèmes 
nanoparticulaires pour 
l’administration orale de bio-
médicaments 
 
Résumé 
Les bio-médicaments sont aujourd’hui confrontés à un manque d’adhésion thérapeutique due 
principalement à leur voie d’administration parentérale. Pour pallier à cela, un système de double 
encapsulation composé d’une gélule gastro-résistante renfermant un système de nanoparticules 
(NPs) polymériques à base de PLGA a été développé apportant protection et absorption pour in fine 
une administration par voie orale.  
L’objectif de ce travail a été de mettre au point le système de NPs renfermant de l’insuline, en jouant 
sur la charge de surface afin d’augmenter la biodisponibilité. Ainsi, nous avons montré un meilleur 
passage intestinal des nanoparticules grâce à l’apport d’une charge de surface négative confirmé 
par une diminution de la glycémie in vivo. Ensuite les NPs ont été recouvertes d’acide hyaluronique 
afin de réduire la perte intestinale d’insuline. 
Une fois validé avec l’insuline, le système nanoparticulaire a été transposé à un second bio-
médicament d’intérêt, l’héparine. Ainsi, nous avons obtenu des paramètres physico-chimiques 
semblables à ceux obtenus avec l’insuline prouvant le transfert de notre technologie. 
Mots clés : nanoparticules, bio-médicaments, voie orale 
 
Résumé en anglais 
Biologics are administrated by parenteral route due to their degradation in the gastrointestinal tract. 
This administration mode leads to lowadherence, showed by the low adherence for chronic diseases 
treatment. In order to increase adherence by reducing pain and adverse effects associated with 
treatment we developed a double encapsulation system to protect and increase biologic absorption 
for a future oral administration. Our system consists in encapsulated biologics inside PLGA-
nanoparticles (NPs), themselves encapsulated inside a gastroresistant vehicle. The aim of this work 
was to improve the system efficiency with insulin by NPs charges modification and intestinal release 
reduction and to transfer the technology to another molecule: the heparin. Negative charges 
improved the intestinal nanoparticle crossing as shown by the insulinopenic rat model with a 
decrease of glycaemia. To stabilize the NPs system in intestinal medium, a hyaluronic acid coating 
was tested and validated in vitro.  When transferred to another biologics, we showed similar NPs 
chacacteristics with heparin than with insulin, revealing the transposition of our technic.  
Mots clés : nanoparticles, biologics, oral administration 
